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Editorial

Theme : « L'imagerie médicale : voir, comprendre et diagnostiquer »

L’imagerie médicale a profondément transformé notre approche de la médecine. Voir Uintérieur du
corps humain sans intervention invasive, observer le fonctionnement de nos organes, détecter des
pathologies ou suivre [’évolution d’un traitement : autant de possibilités rendues possibles par des
technologies mobilisant la physique, [’électronique, le traitement du signal, les mathématiques et, plus
récemment, U’intelligence artificielle. Ce numéro de la revue 3El propose d’explorer quelques-unes de ces
technologies et leurs évolutions.

Le premier article écrit par Théodore Brierre présente les principes de [’Imagerie par Résonance
Magnétique (IRM). Si les appareils conventionnels fonctionnent généralement a 1,5 ou 3 teslas, leurs
contraintes matérielles et économiques conduisent a explorer d'autres solutions. Le deuxiéme article
proposé par Thomas Boulanger s'intéresse ainsi a U'IRM a trés bas champ magnétique. Cette technologie
pourrait permettre de concevoir des appareils moins colteux et plus silencieux, ouvrant de nouvelles
perspectives dutilisation, notamment pour les nouveau-nés prématurés ou certains patients porteurs
d'implants médicaux.

La qualité des images dépend également des méthodes mathématiques et numériques utilisées pour
leur reconstruction. Deux contributions abordent cette question sous des angles complémentaires. La
premiére issue du travail de Mialitiana Andrianarison présente la tomographie par rayons X, depuis sa
modélisation mathématique jusqu'aux méthodes de reconstruction et aux artefacts susceptibles daltérer
les résultats. La seconde contribution est de [’équipe de Noah Tournier, elle explore les modeles de
diffusion, une famille récente d'intelligence artificielle générative. Ces modeles permettent notamment
de reconstruire des images a partir de mesures incompletes ou dégradées et d'enrichir les bases de données
nécessaires a l'entrainement des algorithmes de diagnostic.

L'accessibilité des équipements constitue un autre enjeu majeur. L'échographie ultraportable permet
aux cliniciens de disposer d'un outil d'exploration directement au chevet du patient. Larticle de Matthieu
Rouet consacré a une sonde développée par la start-up francaise echOpen présente les principes physiques
de l'échographie, les choix technologiques associés et la réalisation d'un prototype a codt réduit.

Enfin, lexploration du cerveau nécessite également des outils capables de suivre son activité
électrique. L'électroencéphalographie (EEG), présentée dans le dernier article du dossier écrit par Pierre-
Louis Filoche, mesure les potentiels électriques associés a lactivité neuronale. Sa grande résolution
temporelle en fait un complément précieux de [IRM et de la tomographie par émission de positons,
notamment pour étudier des phénomenes rapides comme les crises épileptiques.

Hors theme

En complément de ce dossier, Gérard Prieur nous propose un article consacré a la conception
électronique assistée par lintelligence artificielle Gemini. A travers un projet de conversion de fréquence
destiné a remettre en fonctionnement d'anciens récepteurs radio, il partage une expérience concrete de
dialogue entre un concepteur et un outil d'lA, au service de la conception électronique et de la radio
amateur.

Nous vous souhaitons une excellente lecture et espérons que ce numéro vous donnera envie d'explorer
plus avant ces technologies, a la croisée de la physique, de l'électronique, de linformatique et de la
médecine.

Les prochains themes explorés dans la revue 3El porteront sur le transport de [’électricité et la
robotique. N’hésitez pas a nous proposer des articles sur ces sujets — ou d’autres — que nous
publierons avec enthousiasme.
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" Professeur agrégé ENS Paris-Saclay, DER Sciences de l'ingénierie électrique et du numérique

Cette ressource fait partie du N°121 de La Revue 3EIl du 4™ trimestre 2026.

Présentation

En juillet 2026, 35 % des véhicules particuliers vendus en France
étaient 100 % électriques. La transition est en cours, rapide et
nécessaire. Les batteries, les machines électriques et
l’électronique de puissance s’invitent désormais dans la culture
automobile, aux cotés de la mécanique et de la thermique.

Le journaliste spécialisé ou le vendeur, qui hier encore
dissertaient sur U'intérét de Uinjection directe pour réduire la
consommation du moteur essence, s’intéressent aujourd’hui a
celui du carbure de silicium pour accroitre l’autonomie d’un
véhicule électrique. L’ingénieur et le technicien chargés de la
conception ou de la maintenance des circuits de refroidissement
doivent désormais prendre en compte les différentes sources de
pertes des machines électriques et des semi-conducteurs afin de
mieux les évacuer. Les responsables des achats ajoutent a leur
liste de courses les cellules lithium-ion achetées auprés d’acteurs

nouveaux pour linstant treés majoritairement asiatiques et
dominants sur ce marché.
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Se former aux véhicules électriques est donc devenu incontournable pour participer a [’aventure
industrielle de ’automobile. Universitaires, chercheurs de UIFPEN et ingénieurs de Renault,
Stellantis et Valeo avons mis en commun nos connaissances et expériences complémentaires pour
réunir, dans cet ouvrage, les concepts clés, les technologies actuelles et les perspectives
d’évolution des véhicules électriques. Nous avons souhaité proposer une synthese pédagogique et
accessible sans autre prérequis qu’une culture scientifique de niveau lycée.

Pourquoi un livre a I’heure des réseaux sociaux, des vidéos courtes et de U'intelligence artificielle
? Nous participons nous-mémes a d’autres formats pour la diffusion des connaissances, a ’université
comme dans l’industrie. Il nous a pourtant semblé que le livre restait un support particulierement
adapté a un contenu délimité, structuré, cohérent et exigeant. Sa déconnexion des sollicitations
permanentes du numérique favorise la concentration et permet une compréhension plus
approfondie. Un soin particulier a été apporté aux schémas pour faciliter la compréhension des
principes ainsi qu’aux illustrations industrielles, pour présenter les technologies et leurs
applications. Des exemples chiffrés viennent compléter ces explications. Nous avons également

cherché a élargir notre propos aux quadricycles a moteurs et aux camions, afin de donner une vision
aussi large que possible de |’électrification des transports routiers.
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La partie 1 commence par quantifier le besoin de
transport terrestre. Elle compare ensuite les réponses

apportées par les chaines de traction thermiques, Locrfeaton du tansport i et
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ceux de leur onduleur et de leur commande. Elle décrit ala maintanance dss véhicules de demain

ensuite les technologies retenues aujourd’hui et se
termine par un chapitre consacré aux évolutions
possibles des machines et des onduleurs.

Organe clé du véhicule électrique, la batterie est |’objet
de la partie 3. Apres une explication du principe de
fonctionnement d’une cellule, celle-ci détaille les
différentes chimies, leurs performances et leurs limites.
Elle présente ensuite les technologies mises en ceuvre au
sein du pack batterie et se conclut par un apercu des
perspectives, encore tres prometteuses dans ce domaine.

1o Pl

917821001895751

Brcantre:la Rt i

0 EONS7E 21T ﬁ G

Enfin, la partie 4 s’intéresse aux interactions entre le véhicule et le réseau électrique. Elle
commence par montrer comment le véhicule peut s’intégrer au réseau de maniére acceptable,
voire bénéfique, avant de présenter les différents systémes de recharge : chargeurs embarqués,
recharge haute puissance et recharge sans fil. Pour chacun, nous revenons sur les principes de
fonctionnement, les technologies retenues et leurs perspectives d’évolution

Cet ouvrage permettra a chacun, qu’il soit étudiant, ingénieur, technicien, enseignant,
professionnel de l’automobile ou simplement curieux, de mieux comprendre les technologies qui
transforment aujourd’hui le véhicule et, plus largement, notre facon de nous déplacer.

Les auteurs

Sous la direction de Anthony Juton, professeur agrégé ENS Paris Saclay. Xavier Rain, professeur
agrégé IUT Cachan. Morgan Almanza, maitre de conférences ENS Paris Saclay / SATIE.
Francois Orsini, responsable innovation batterie, Renault. Francois Costa, professeur des
universités émeérite, université Paris Est Créteil / SATIE. Eric Labouré, professeur des universités
Université Paris Saclay / GeePs. Seddik Bacha, professeur des universités Université de
Guyane / Espace-DEV. Héléne Cailleux, responsable formation électrification, Stellantis. Eric
Gimet, expert électronique de puissance, Stellantis. Bertrand Largy, expert traction électrique,
ex-Renault. Fabrice Le Berr, responsable de département systéemes électriques, IFPEN. Yves
Lembeye, professeur des universités Université Grenoble Alpes / G2Elab. Javier Ojeda, maitre de
conférences ENS Paris Saclay/SATIE. Sophie Personnaz, directrice matériaux pour
l’électromobilité, Valeo. Francis Roy, chef de projet advanced ePowertrain, Stellantis. Damien-
Pierre Sainflou, chef de produit V2G, Renault

Ressource publiée sur Culture Sciences de ’Ingénieur : https://sti.eduscol.education.fr/si-ens-paris-saclay
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Principe de fonctionnement de LR;em‘S E°I

'IRM Culture Sciences
de I'Ingénieur

, école— ——
Théodore BRIERRE Loyl s normale ———
Edite le supérieure

15/09/2025 paris—saclay

Cette ressource est issue d’un travail personnel de Théodore Brierre, éléve en 4°™ année a [’ENS
Paris-Saclay. Ce texte a été relu par Bastien Guerin professeur a Harvard Medical School, et
Thomas Rodet, enseignant chercheur DER SIEN, ENS Paris-Saclay, laboratoire SATIE.

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) est une technique d’imagerie souvent utilisée dans le
domaine médical. Son role principal est de réaliser des images 2D ou 3D du corps humain. Les
images faites par une IRM sont conventionnellement en niveaux de gris. On associe souvent le terme
IRM a la machine dédiée pour réaliser cette image. Cette machine ressemble a un grand cylindre
creux pouvant accueillir une table qui positionne le patient au milieu de celui-ci (Fig. 1). Une
séance d’IRM clinique dure en général 20 minutes, le patient doit se changer afin de ne porter
aucun métal sur lui, et s’équiper d’un systeme anti-bruit. En effet, une séance peut étre
désagréable en raison des bruits répétitifs en partie produits par les bobines de gradients
nécessaires pour produire une image. Le tunnel de UIRM plus long que les scanners
tomodensitométrie (TDM ou CT pour computed tomography en anglais, c’est la version 3D d’une
image rayon X, ou une radio) peut également créer des sensations de claustrophobie.

IRM 3T SIEMENS:. Spectroscopie RMN -

Ethanol
H I‘\ H
H-C—C—OH
HoH

4 3 2 1 0
dppm

1946 1977 1983 1993 2001 2024
M M M " 2 . o
| 1 1 | | | "
F. Bloch et E. Purcell Premiére image d’un Premiére image Premiére image Premiére image Premiére image
décrivent le phénomeéne de doigt (Mansfield et al. humainea 1.5 T humaine a3 T humainea7 T humaine a 11.7 T
résonance magnétique Br. J. Radio.) Prix Nobel (General Electric) (Nottingham) (Minnesota) (Saclay)
nucléaire (RMN) sur des de médecine 2003 = - ?
échantillons d’eau, Prix

Nobel 1952 .

1. https:/ /vaww.siemens -healthineers.com/en -us/ magnetic-resonance -fmaging /0-35-to-1-5t-mri-scanner 2. https:/ /www. wikipedia.or _g/wiki/Nuclear_magnetic_resonance_spectroscopy 3. J. FLAMENT NMR Imaging and
Spectroscopy:Principles and applications, Master BME Paris course, Oct 2024 4.https://www.cea.fr/english/Pages/News/world -pi h-unrivaled -clarity -ths P hine.aspx

Figure 1 : IRM de recherche, RMN d’un liquide, frise chronologique de ’IRM. [3]

Cette ressource présente les principes fondamentaux autour de la physique de l'imagerie par
résonnance magnétique depuis le principe de l’aimantation magnétique jusqu’aux différentes types
d’imagerie en passant par la structure d’une IRM et la réalisation d’une image.
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1 - Infroduction

L’IRM repose sur l"utilisation d’un champ magnétique intense afin d’obtenir une image. En général,
ce sont les atomes d’hydrogene H; qui sont imagés, car ils sont trés abondants et sensibles au champ
magnétique. Dans le cas du corps humain, les atomes d’hydrogene sont présents dans les molécules
d’eau (H:0) qui compose ~99% de la matiére organique.

Il est aussi possible d’analyser un liquide en réalisant une spectroscopie nucléaire par résonance
magnétique (NMR) pour connaitre la composition précise du liquide (Fig. 1). C’est d’ailleurs cette
technique qui fut découverte en premier en 1946 par F.Bloch' et E.Purcell? qui seront en 1952
lauréats du prix Nobel de physique. Au cours du temps, la qualité de U’IRM a augmenté en fonction
de la force du champ magnétique devenu de plus en plus puissant, et atteignant 11.7 T pour ’IRM
humain dans le laboratoire Francais Neurospin au CEA de Saclay.

L’IRM possede de nombreux avantages par rapport aux autres techniques d’imagerie médicale.
Contrairement au scanner CT, elle n’utilise pas de rayonnements ionisants qui peuvent étre
dangereux a hautes doses. Le contraste entre les différents tissus mous est excellent, et plusieurs
types de contrastes peuvent étre réalisés. En plus de pouvoir réaliser de trés bonnes images
structurelles (formes des organes, grandeurs physiques), UIRM peut réaliser des images du
métabolisme (grandeurs chimiques et biologiques) et des images fonctionnelles (grandeurs liées a
Uactivité des neurones). Enfin, U'IRM a la possibilité de réaliser des images en 3D pour planifier des
interventions chirurgicales par exemple.

Malgré ses nombreux avantages, ’IRM reste une technique d’imagerie tres coliteuse. L’appareil en
lui-méme est cher en plus du colt de son entretien. Il faut compter environ 1 million de dollars par
Tesla de champ magnétique (ex : 1.5 T ~ 1.5 millions €). Un autre co(t est la préparation du site
ou se trouve U'IRM. Cela rajoute souvent autant que le colt de la machine elle-méme. Cela
s’explique par des réglementations strictes, des dimensions tres spécifiques, et la nécessité
d’installer de nombreux systéemes de sécurité colteux, notamment un dispositif permettant
d’éteindre entiérement le champ magnétique. L’accés a un IRM peut étre réduit dans des zones
éloignées des centres médicaux. La durée d’un examen peut étre longue (dizaines de minutes)
contrairement au scanner CT (quelques secondes). Le patient ne doit pas bouger, dans un tunnel
étroit et bruyant ce qui est parfois génant. L’IRM peut étre incompatible avec certains implants
comme des pacemakers ou des clips métalliques. Enfin, I’IRM est peu performante pour réaliser des
images des os humains, le scanner CT est mieux adapté dans ce cas, c’est pourquoi on réalise une
radio et pas une IRM lorsqu’on se casse le bras.

2 - L’'aimantation magnétique

Pour mieux comprendre la physique liée a UIRM, il faut tout d’abord se pencher sur le champ
magnétique [5]. Le champ magnétique est un champ vectoriel : en chaque point de ’espace est

associé un vecteur défini par sa norme et sa direction souvent désigné par la lettre B. Cette
représentation permet de modéliser et quantifier les effets liés a ce champ magnétique (forces,
courants induits, etc.). La présence d’un champ magnétique dans l’espace se traduit par l’existence
d’une force agissant sur les particules chargées en mouvement appelée force de LorentZ’ et de
divers effets agissant sur certains matériaux. Un champ magnétique peut étre produit par des
aimants permanents (Terre, aimant du réfrigérateur), par des fils parcourus par un courant

' Felix Bloch (1905-1983), physicien suisse
2 Edward Mills Purcell (1912-1997), physicien américain
3 Du nom de Hendrik Antoon Lorentz (1853-1928), physicien néerlandais, prix Nobel de physique en 1902
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électrique (Fig. 2), ou par la variation temporelle d’un champ électrique. Les effets d’un champ
magnétique statique peuvent étre ressentis en jouant avec un aimant et une boussole par exemple.
La boussole s’aligne avec le champ magnétique de ’aimant.

A U’échelle du noyau d’un atome d’hydrogéne, le terme spin désigne une propriété quantique
intrinseque, responsable de son comportement magnétique. Ce spin est associé a un moment
magnétique, représenté par un vecteur i, qui tend a s’orienter parallélement ou antiparallélement
au champ magnétique statique de UIRM, un peu comme |’aiguille d’une boussole dans un champ.

Champ magnétique Terrestre - 5e-5 T Champ magnétique d’un aimant Champ magnétique d’une bobine
collé au réfrigérateur ~ 1e-2 T traversée par un courant ~ 12e-6 T

Figure 2 : Image du champ magnétique terrestre, champ d’un aimant, champ d’une bobine.

L’alignement des moments magnétiques des spins peut étre sommé et moyenné sur un volume
macroscopique et étre représenté par un vecteur appelé Aimantation magnétique souvent désigné

par la lettre M (pour magnetization en anglais). On a :

1o
M=y ) B M
l

-~

S|
2
o

\ Aimantation normale Aimantation dans U’IRM /

Figure 3 : Vecteur aimantation dans un volume arbitraire.

A noter : |a distribution paralléle ou antiparalléle des moments magnétiques n’est pas parfaitement égale ce qui résulte
en un vecteur M non nul.
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Sous l’effet d’un champ magnétique, le vecteur aimantation peut étre manipulé afin de ’orienter
selon différentes directions. L’orientation d’origine de ce vecteur dans une IRM est celle du champ
magnétique intense généré par celle-ci.

L’aimantation magnétique macroscopique M sous un champ magnétique constant BT, tourne autour
de axe de B_O’ (par convention [’axe z d’un repere orthogonal) a la fréquence de Larmor f, = yB,
oluy = 42.57 MHz.T~! est une constante physique appelée rapport gyromagnétique. On parle de
précession a la fréquence de Larmor de ’aimantation. Ainsi, on associe toujours une fréquence a
chaque IRM qui dépend directement de ’intensité du champ magnétique de U'IRM (Fig. 4).

Précession Larmor & 3T (123 MH2) excitation rf roférentied ab relaxation réfdventiel lab

- -

Frecession Larmor & 7T (200 NH2) excitation rf reférentiel tournant relaxation reférentiel tournant

- - .-

Figure 4 : Représentation vectorielle de [’aimantation, précession et relaxation

Afin de simplifier la visualisation du vecteur aimantation lors d’une séquence d’IRM, on se place
dans un référentiel tournant a la fréquence de Larmor (Fig. 4). Si on génére une onde radio
fréquence (RF) a la fréquence de Larmor, fréquence a laquelle I’aimantation tourne, il est possible
de faire changer la direction de ce vecteur, il quitte alors son état d’équilibre et on parle donc
d’excitation RF. On note le champ magnétique généré par ’onde RF le champ B;.

A noter : Le champ B, est statique, et le champ B, est sinusoidal a la fréquence fo =vBo

Lorsque le signal RF s’annule, l’aimantation souhaite revenir a son état d’équilibre, c’est-a-dire
s’aligner selon 'axe du champ magnétique, on parle alors de relaxation. La relaxation de

|’aimantation magnétique selon B, est décrite par |’équation de Bloch :

M oy py—xy Mo =Mz g ation de BI h (2)
at =y 0 T2 T1 quation ae ocC

M : aimantation ; y = 42.57 Hz.T~! rapport gyromagnétique ; B, : champ magnétique ;
M,,, aimantation transversale ; M, aimantation longitudinale
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/ Relaxation Relaxation longitudinale (T,) Relaxation transversale (T,) \
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Figure 5 : Relaxation T1 et T2 [3]

La relaxation du vecteur M suivant ’axe z peut se caractériser avec deux constantes temporelles
qu’on appelle T; et T,. La constante T; est associée a la durée nécessaire pour que la composante
longitudinale de ’aimantation (M,) retourne a son état d’équilibre. La constante T, est associée a
la composante transversale de ’aimantation (M, ). Dans le corps humain, chaque organe et chaque
tissu (muscle, graisse, cerveau, ...) possede des constantes T; et T, différentes, ce qui est a l’origine
du contraste des images.

Lorsque le vecteur aimantation s’éloigne de l’axe z par U'excitation RF, on peut noter 8 ’angle
entre M et l'axe z, qu’on appelle angle de rotation. On a : 7
-

signal o sin(@) (3) :)\_/f

A —
6 = cos™'(M,) = sin~*(M,, ) Angle de rotation z

Le signal recu est donc maximal lorsqu’on excite [’aimantation de sorte que
’angle de rotation soit égal a 90°. Ainsi, une séquence d’IRM commence tres
souvent par une excitation de |’aimantation pour avoir un angle de rotation
non nul. Il est aussi important de noter que le rapport signal sur bruit (RSB)

pour une séquence d’IRM est proportionnel a la racine carré du nombre
d’acquisitions (équation 4), il est alors coliteux en temps d’augmenter le RSB d’une Xy
image en jouant sur ce parametre.

RSB o« B3.DP.7y.7,.1,.VN (4)

By: Intensité du champ magnétique ; 1,1y, 1, : taille du voxel ; N : nombre d’acquisitions ;
DP: densité de protons

3 - La structure d’'une IRM

Comme vu dans la partie précédente, pour générer une aimantation non nulle, suivant l’axe z, il
est nécessaire de produire un champ magnétique intense. Pour cela, les industriels utilisent des
matériaux supraconducteurs, sans aucune résistance électrique a trés basse température, environ
-263,75 °C (Fig. 6), pouvant étre parcourus par un courant électrique intense produisant le champ

magnétique (Fig. 2).
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Figure 6 : Résistance d’un métal normal et d’un matériau supraconducteur

Dans la structure d’une IRM, la place dédiée pour induire le champ B, est la plus importante, en
grande partie a cause du systeme de refroidissement a hélium liquide des supraconducteurs. Cette
partie est représentée en blanc sur la Fig. 7. On retrouve aussi la bobine RF qui sert pour |’excitation
de laimantation et pour recevoir le signal en rouge. Les bobines de gradient X, Y, et Z
respectivement de couleur orange, jaune et bleu servent a modifier localement la valeur du champ
B, afin de réaliser principalement de l’encodage spatial.

he Inner Workings Radio Frequm
Transmitter & Receiver

Sends and receives radio signals

Main Magnetic Coil

‘ Creates a uniform magnetic field
/' - .
X Magnetic Coils

Create a varying mognetic field from left to right

Y Magnetic Coils

Create o varying magnetic field from top to bottom

Z Magnetic Coils
Create a varying magnetic field from head to toe

%

Figure 7 : Structure d’une IRM, et exemple d’accident lié a B, [3] [4]

En raison de la complexité du systéeme de refroidissement des bobines de haut champ, il est difficile
d’éteindre le champ B, ce qui peut causer des accidents liés aux forces magnétiques agissant sur
les objets en métal sensibles au champ magnétique (ex : chaise en acier Fig. 7) [2]. C’est pour cela
qgu’aucun objet métallique n’est accepté dans une salle d’IRM. Le champ magnétique de ’IRM
décroit de facon exponentielle avec la distance ce qui le rend tres peu attractif pour des objets
situés a 3-4m de la machine. Cette distance n’est pas une référence et dépend de la force du champ
B,.

A noter : « Le champ magnétique est toujours actif | » phrase de prévention qu’on entend (trés) souvent quand on
travaille avec une IRM.

4 - Réaliser une image en 3D

Comme nous l’avons vu précédemment, il est possible d’exciter un volume entier de protons a
’aide d’une onde RF, puis de lire le signal de chaque proton correspondant a une zone de ’espace
de ce volume. Cependant, le signal mesuré par l’antenne RF est la somme des vecteurs aimantation
du volume entier. Il est nécessaire d’utiliser certaines techniques afin d’encoder l’espace et
reconstruire une image. Pour réaliser une image 3D il faut trois facons différentes d’encoder
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’espace pour chaque dimension x, y et z. Dans les paragraphes suivants, nous allons présenter
’encodage 3D en prenant exemple une séquence simple appelée ‘écho de gradient’.

A. Excitation et sélection de tranche

La premiere méthode appelée sélection de tranche consiste a exciter ou retourner uniquement
’aimantation des protons compris dans une tranche d’un volume choisi (Fig. 8a). Par convention,
on prend [’axe z comme celui sur lequel la sélection de tranche sera faite. Une sélection de tranche
repose d’abord sur le fait de retourner ’aimantation a 90° afin de produire du signal, on utilise
alors une antenne RF de transmission qui émet une onde dans tout le volume. Cependant,
Uexcitation se fait a une fréquence RF bien précise (fréquence de Larmor) associée au champ
magnétique B,. Ainsi, si un proton se trouve dans une zone ou le champ magnétique est différent
de B,, il ne sera pas excité par l’onde RF et restera aligné avec l’axe z (on a alors aucun signal
provenant de cette zone). [1]

Pour faire varier légerement la valeur de B, localement, on utilise des antennes de gradient. Leur
role est de modifier la valeur du champ magnétique en fonction de la position. On aura alors pour
z # 0,B=By+ 6B etpourz=0,B = B,. Les protons situés dans le plan x-y a z = 0 produiront un
signal RF. Pour modifier la sélection de tranche sur l’axe z, il suffit de modifier la fréquence
d’excitation RF correspondant au champ local (ex : z; # 0,B; = By + 6B - f; = fo + 6f).

B. Acquisition de ligne

Les deux autres méthodes d’encodage se font apres excitation. L’aimantion est donc en relaxation
et retrouve peu a peu sa position d’origine suivant l’axe z. C’est aussi apres ’excitation, qu’on
peut lire le signal vu que l’angle de rotation est supérieur a zéro. L’acquisition de ligne consiste a
appliquer un gradient suivant [’axe x (par convention) pendant la mesure du signal RF. Les protons
suivant l’axe x ‘voient’ un champ magnétique différent, ce qui signifie que leur fréquence de
précession est aussi une fonction de la position. Il est donc possible de mesurer la somme de tous
les signaux et par analyse de Fourier, retrouver lintensité du signal associé a toutes les
fréquences/position (Fig. 8b). Cette étape se fait en dernier lorsqu’on lit le signal. Il faut alors
trouver une derniére méthode afin d’encoder l'axe y.

C. L’encodage de phase

Pour encoder ’axe y, on réalise un encodage de phase. Cela consiste a appliquer un gradient selon
’axe y pendant un léger lapse de temps. Lorsqu’on applique ce gradient, une phase positive est
accumulée par les protons situés dans les zones de gradient positif. Le vecteur aimantation aura eu
une fréquence plus élevée pendant un certain temps, il aura donc tourné plus vite que les autres
et acquit une phase, et inversement pour les zones de gradient négatif. Pour une méme colonne de
protons qui tournera a la méme fréquence lors de [’acquisition de ligne, on applique l’encodage de
phase juste avant afin de pouvoir les différentier apres traitement du signal (Fig. 8c).
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Figure 8 : Sélection de tranche, acquisition de ligne, et encodage de phase

A noter : Le champ B, est généré par les supraconducteurs, il est trés intense et ne s’éteint jamais. Le vecteur B, est

principalement suivant z dans [’IRM, on a donc : B, = B,.Z. Les antennes de gradient (Fig. 7) modifient localement le
champ B, leur champ est donc aussi orienté selon [’axe z (Fig. 9), méme si le gradient peut étre suivant une autre

direction (ex : Bgrqq(x) = Bgrqq(x).Z). Le principal réle d’un gradient est de modifier la fréquence de précession ou la
phase d’une aimantation pour une position (x,y,z) dans [’espace.

Pour résumer, une image d’IRM avec une séquence d’écho de gradient (Fig. 9) est réalisée tout
d’abord en excitant qu’une seule partie du volume entier, uniguement les protons présents dans
une certaine tranche. Ensuite, on applique un gradient selon l’axe y pour déphaser les protons
d’une méme colonne. On peut ensuite lire le signal des protons d’une ligne en appliquant un
gradient suivant x tout en mesurant la somme des signaux de cette méme ligne. On mesure dans
ce cas uniquement les protons d’une ligne (tous a la méme phase). Il faut reproduire cette séquence
(excitation, phase, lecture) pour toutes les colonnes de cette tranche puis pour toutes les autres
tranches du volume pour obtenir une image 3D entiére.

/ Séquence d’IRM ‘écho de gradient’ Champs de gradient\
/\ L Z
RF >
VAR,

A

Gz

Gx (ligne)

v

Gy

kl
|
I AfTI

] Gx

v

Gy (phase) > Y

Gz (tranche) l l X j

Figure 9 : Séquence d’IRM d’écho de gradient et champs de gradient magnétiques

v
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5 - Les différents types d'images

Nous avons vu dans les parties précédentes comment manipuler les vecteurs aimantation afin
d’émettre un signal RF et comment encoder l’espace pour former une image. Les tissus du corps
humain possedent tous une constante T1 et T2 associées a leur composition. En jouant sur
’excitation RF, il est alors possible de réaliser des images avec des contrastes différents (Fig. 10).

Contraste T1 : pour ce contraste, les parties du corps avec un T1 court seront de forte intensité,
comme la graisse ou les tissus (Fig. 10). Le contraste T1 d’une image de cerveau est facilement
reconnaissable car la matiere grise (périphérique) et la matiere blanche ont la méme couleur que
leur nom. L’eau, ’air et les os sont en nair.

Contraste T2 : ce contraste met en lumiere les parties du corps avec un long T2 comme ’eau par
exemple (Fig. 10).

Graisse | Blanc
(hypersignal)

Tissus Gris
Eau
| Air, os

Eau Blanc

(hypersignal)
Graisse | Gris clair

Tissus MEESIEY

Image T et T,

Figure 10 : Résolution et contrastes T1, T2 [3]

La résolution d’une IRM peut descendre en dessous du millimétre, mais cela reste bien moins précis
que l’imagerie optique par exemple. La résolution augmente avec l’intensité du champ B,, c’est
"une des raisons pour lesquelles les chercheurs tentent de produire un champ magnétique de plus
en plus intense.

Imagerie fonctionnelle :

Au cours de son histoire, U'IRM est devenue de plus en plus performante pouvant mesurer des
changements d’états au niveau du cerveau sur une tres courte durée, pouvant ainsi mesurer
’activité cérébrale.

L’activité cérébrale repose sur ’activation de certains neurones dans le cerveau. Plusieurs études
montrent que certaines zones du cerveau peuvent étre associées a une tache bien précise (Fig. 11).
Par exemple les zones du langage se trouvent principalement sur la tempe gauche. Pour mesurer
’activité des neurones, on mesure l’augmentation de la concentration en molécules d’oxygene
dans une zone du cerveau (Fig. 11).
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Figure 11 : Images fonctionnelles d’un cerveau [3]

Ainsi, il possible de réaliser des expériences ou un sujet est soumis a une stimulation précise (ex :
analyser avec ses yeux, toucher des boutons avec ses doigts, etc.) et réaliser une carte du cerveau
avec les activités cérébrales associées a chaque zone.

Imagerie de diffusion :

Une autre application trés utilisée en IRM est 'imagerie de diffusion qui consiste a mesurer la
diffusion des particules dans un tissu. La diffusion est un mouvement aléatoire et microscopique
des molécules, et elle varie notamment en fonction de la forme des tissus. On peut donc
reconstruire les connexions cérébrales dans le cerveau (Fig. 12). C’est aussi une méthode trés
utilisée pour la détection d’anévrismes.

Figure 12 : Images de diffusion d’un cerveau [3]

6 - Conclusion

L’IRM est une technique d’imagerie indispensable en médecine aujourd’hui. Elle est utilisée pour
diagnostiquer une trés grande variété de symptomes du cerveau jusqu’aux pieds. La recherche dans
le domaine de l’imagerie par résonnance magnétique est trés vaste, et s’oriente souvent dans le
but d’améliorer la qualité de I’image en construisant des systémes de plus en plus performants mais
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aussi de meilleurs algorithmes de reconstruction utilisant ’intelligence artificielle. Le temps de
scan peut aussi étre réduit en optimisant les séquences (ex : séquence écho planar). D’autres
laboratoires s’intéressent a la conception d’un aimant de plus en plus puissant pour gagner en
contraste et résolution pour un méme temps d’acquisition (équation 4).
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L'IRM a tres bas champ
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Cette ressource est issue du travail personnel de Thomas Boulanger, doctorant au Labora-
toire Nano-magnétisme et Oxydes (LNO) du CEA - SPEC dont le sujet de thése porte sur ’IRM
trés bas champ. Ce texte a été relu par Claude Fermon, directeur de recherche au LNO, CEA - SPEC.

Cette ressource fait partie du N°121 de La Revue 3EIl du 4°™ trimestre 2026.

L’'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) a trés bas champ magnétique est une technologie
émergente qui permettrait d’étendre ["accés a cette technologie d’imagerie médicale a une plus
grande partie de la population.

Alors que les IRM conventionnelles fonctionnent a des champs de 1,5 a 3 Tesla (T), UIRM a tres
bas champ opeére entre 1 mT et 100 mT. L’IRM développée au CEA - SPEC utilise un champ de
10 mT, soit environ 150 a 300 fois moins qu’une IRM conventionnelle. Cette forte réduction du
champ magnétique permet d’obtenir des appareils beaucoup plus abordables, plus silencieux et
compatibles avec des applications nouvelles comme ’imagerie des bébés prématurés directement
dans leur couveuse ou encore pour des porteurs d’implants médicaux.

Cet article expose les principes fondamentaux de U'IRM, les contraintes liées aux hauts champs,
les avantages du trés bas champ et les défis scientifiques et techniques qui restent a relever ainsi
que les différentes pistes explorées pour permettre le développement de ces appareils.

1 - Fonctionnement d'une IRM

L’Imagerie par Résonance Magnétique repose sur un phénoméene physique découvert en 1946 simul-
tanément par F. Bloch et E. Purcell [1] : la Résonance Magnétique Nucléaire (RMN). L’IRM utilise les
propriétés magnétiques des noyaux atomiques, en particulier les protons de ’hydrogene, abondants
dans le corps humain sous forme de molécules d’eau. Cette méthode d’imagerie est non invasive, ne
nécessite pas d’exposition aux rayonnements ionisants et offre un contraste élevé entre différents
types de tissus la rendant particulierement adaptée pour ’imagerie médicale.

1.1 - Les trois phases de la RMN

Le phénomene RMN se décompose en trois étapes successives [2] :

1. Polarisation : Lorsqu’un corps humain est placé dans un champ magnétique statique By, les
spins des protons du noyau d’hydrogene s’alignent partiellement selon la direction de ce champ.
Cet alignement crée une aimantation macroscopique M, dont U’intensité est proportionnelle au
champ By [3] :
N’}/QTLQ
My = B
07 dkpT °

(1)
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ou N est le nombre de spins par unité de volume, ~ le rapport gyromagnétique du proton, % la
constante de Planck réduite, kg la constante de Boltzmann et 7' la température absolue.

Cette relation fondamentale signifie que plus le champ magnétique est fort, plus l’aimantation est
grande, et donc plus le signal émis sera intense. Cette relation explique pourquoi l’IRM convention-
nelle utilise des champs de plusieurs Tesla afin d’avoir un meilleur rapport signal sur bruit (SNR) et
donc une meilleure qualité d’image.

2. Excitation (résonance) : Lorsqu’ils sont soumis a un second champs magnétique oscillant B,
les protons précessent (tournent comme une toupie) autour de l’axe du champ B a une fréquence
précise appelée fréquence de Larmor [2] :

fo=5=Bo (2)
7
Pour les protons d’hydrogene, J= ~ 42,58 MHz/T. Ainsi, dans un IRM a 1,5 T, les protons précessent
a environ 63,8 MHz. D’autres atomes ayant un spin nucléaire (C, O, F, P, Xe, ...) peuvent également
étre utilisés mais ils possedent une fréquence de résonance différente. Pour les exciter, on applique
une impulsion radiofréquence EA (RF) a cette fréquence exacte, ce qui fait basculer l’aimantation

dans le plan perpendiculaire a By.

3. Relaxation : Aprés Uimpulsion RF, les protons retournent a leur état d’équilibre (alignement
suivant By) en émettant un signal radiofréquence détectable, appelé FID (Free Induction Decay) [2].
Ce retour a l’équilibre se fait selon deux processus indépendants :

« Relaxation longitudinale (T1) : L’aimantation retrouve sa direction selon By. Le temps T1
refléte les interactions entre les spins et leur environnement chimique.

« Relaxation transverse (T2) : Les spins se déphasent les uns par rapport aux autres dans le
plan perpendiculaire. Le temps T2 refléte les interactions entre spins.

Excitation Relaxation
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Figure 1 : Schéma de [’excitation et de la relaxation du spin. (figure animée, utilisez un lecteur
compatible. Une version statique est disponible en annexe)
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1.2 - De la RMN a I'IRM : I'encodage spatial

La RMN fournit un signal global, mais pas d’image. Pour localiser spatialement les protons, U'IRM
ajoute trois gradients de champ magnétique linéaires G, Gy, G. au champ principal [4] :

B(f)=Bo+ Gz + Gyy + Gz (3)

Ces gradients rendent la fréquence de Larmor dépendante de la position : les protons situés a
différentes positions précessent a des fréquences différentes. Le signal acquis est ainsi un mélange
de fréquences qui, une fois transformé par une Transformée de Fourier, reconstruit ’image de la
densité protonique.

L’acquisition se fait dans U’espace des k, un plan réciproque au domaine spatial qui contient
’information fréquentielle de l’image [2]. Le centre de ’espace des k contient les informations de
basse fréquence (la forme générale de ’image), tandis que les bords contiennent les détails fins.

Trois types d’encodage sont utilisés avec les gradients :
« Encodage en fréquence (lecture) : un gradient est appliqué pendant [’acquisition du signal.

» Encodage en phase : un gradient est appliqué brievement avant [’acquisition pour coder une
dimension spatiale.

 Sélection de coupe : un gradient est appliqué pendant !’impulsion RF pour n’exciter qu’une
tranche spécifique du corps.

1.3 - Séquences d'acquisition et contrastes

Les séquences d’IRM sont des enchainements précis d’impulsions RF et de gradients. Deux séquences
fondamentales existent [2] :

Echo de Spin (SE) : Une impulsion RF créer un angle de /2, elle est suivie d’une seconde impulsion
ajoutant un angle de 7 a mi-temps. Cette seconde impulsion refocalise les spins et annule les effets
des inhomogénéités du champ magnétique. C’est la séquence de référence pour mesurer le T2. (voir
figures 2 et 3)

Echo de Gradient (GE) : Au lieu de l’impulsion a 7, on inverse le gradient de lecture. Cette séquence
est plus rapide, mais ne corrige pas les inhomogénéités de Bj.
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Spin Echo Cartesian Sequence
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Figure 2 : Séquence d’écho de spin, montrant !’application des gradients (Gx en gradient de lecture et Gy
en gradient de phase), de la pulsation RF et [’acquisition du signal.
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Figure 3 : Parcours de ’espace des k lors d’une acquisition cartésienne en écho de spin, avec les gradients
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Une fois l’acquisition de l’espace des k terminée, l’image est reconstruite par Transformée de
Fourier de ’espace des k car ce dernier est la représentation fréquentielle de l’image.

00 K-space (amplitude log scale) Reconstructed Image

2D FFT

-0.25
-0.50
-0.75
-1.00

-1.0 -0.5 0.0 0.5 1.0
kx

Figure 4 : Reconstruction de ’image par Transformée de Fourier 2D de [’espace des k.

Les contrastes d’image sont obtenus en jouant sur deux parametres : le TR (Temps de Répétition,
entre deux acquisitions) et le TE (Temps d’Echo, entre l'impulsion et [’acquisition). Trois types de
pondérations sont principalement utilisés :

Pondération T1 : TR et TE courts. Les tissus avec un T1 court (comme la graisse) retrouvent
rapidement leur aimantation longitudinale et apparaissent clairs. Les tissus avec un T1 long
(comme le liquide) apparaissent sombres.

Pondération T2 : TR et TE longs. Les tissus avec un T2 long (comme le liquide) conservent
leur signal plus longtemps et apparaissent clairs. Les tissus avec un T2 court apparaissent
sombres.

Pondération densité de protons : TR long et TE court. Le contraste refléte simplement la
concentration en protons (eau) du tissu.

contraste p ' Contraste T1 Contraste T2

Figure 5 : Exemples de contrastes d’IRM : densité de protons (p), T1 et T2. Image issue de [5].

1.4 - Composants d'un systéme IRM
Un systeme IRM comprend cing sous-systémes principaux :

» Le champ statique By constitué d’une bobine principale avec son alimentation en courant ou
d’un aimant permanent

« Les gradients constitués de 3 bobines (une par direction) avec leur amplificateurs de courant
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» L’émission RF constituée d’une bobine avec son amplificateur et son oscillateur

+ La chaine de réception constituée d’une ou plusieurs bobines avec une série d’amplificateurs
et une électronique d’acquisition

e Un ordinateur de traitement

Chacun de ces sous-systemes posseéde des caractéristiques intrinséques qui different en fonction du
champ. Le tableau 1 compare les caractéristiques des systemes IRM haut champ et trés bas champ.

Paramétre Haut champ Trés bas champ

Champ By 1,5-3T 1a100 mT

Aimant Bobine supraconductrice | Bobines de Maxwell/aimants permanents
Refroidissement Hélium liquide (4 K) Eau ou non nécessaire

Bruit acoustique ~110a130dB Négligeable

SAR Elevé (o f3) Tres faible

Design Fermé (tunnel étroit) QOuvert (zone d’insertion)

Colit Environ 1 MS/T (achat) De "ordre de 100 kS

SNR Elevé Faible

Tableau 1 : Comparaison des caractéristiques entre un IRM haut champ et un IRM trés bas champ.

2 - Limitations liées au haut champ

Les IRM cliniques standards fonctionnent a des champs de 1,5 a 3 Tesla. Ce champ est nécessaire
pour obtenir une bonne résolution et diminuer le temps d’acquisition car le SNR est proportionnel
au champ (eq. 1). Cette performance a un codt, tant financier que technique.

Tout d’abord, leur colit est prohibitif. Les IRM haut champ utilisent des aimants supraconducteurs
refroidis a ’hélium liquide (4 Kelvin). Le colt d’achat d’un IRM 1,5 T avoisine les 1 a 2 millions
d’euros, sans compter la maintenance et le remplissage en hélium. L’hélium est une ressource
non renouvelable dont les prix fluctuent fortement. L’installation nécessite également une salle
blindée (pour contenir le champ magnétique et protéger l’appareil des interférences), un systéeme
de refroidissement complexe et un plancher renforcé pour supporter le poids (2 a 10 tonnes).

Le fort bruit acoustique est également un probleme majeur. La commutation rapide des gradients
de champ provoque des vibrations par la force de Laplace (F = IL x B). Ces vibrations produisent
un bruit pouvant atteindre 110 a 130 dB, comparable a un marteau-piqueur. Une protection auditive
est obligatoire pour le patient. Ce bruit est particulierement problématique en néonatalogie, ou
les nourrissons peuvent étre perturbés par les sons forts, et dans les environnements nécessitant
du calme.

Le SAR (Specific Absorption Rate) d’une IRM conventionnelle est élevé. L’énergie déposée dans les
tissus par les impulsions RF est quantifiée par le SAR :

o Aw? B}

SAR =
2p

(4)
ou o est la conductivité des tissus, A la surface, w la fréquence de Larmor, B; le champ RF et p
la densité du tissu. Le SAR étant proportionnel au carré de la fréquence de Larmor, il est environ
22 000 fois plus élevé a 1,5 T (63,8 MHz) qu’a 10 mT (425 kHz). La réglementation impose que
la température des organes n’augmente pas de plus de 1°C pendant I’examen. A haut champ, cet
échauffement peut devenir limitant.

Le champ magnétique intense crée plusieurs effets secondaires :

» Projections : Les objets ferromagnétiques (clé, stylo, chariot) sont attirés vers ’aimant a
grande vitesse, créant un risque de collision et de blessure.
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« Effets sur I’appareil vestibulaire (organe sensoriel de I’équilibre) : Les déplacements d’une
personne dans le champ provoquent des étourdissements et des nausées.

« Ligne de 5 Gauss : La zone ou le champ dépasse les 5 Gauss (5 mT), soit la limite de sécurité
définie pour ’exposition des personnes au champ magnétique statique, s’étend a plusieurs
metres de [’aimant, nécessitant une zone de protection importante avec un chambre blindée.

Enfin, UIRM haut champ exclut une partie significative des patients pour diverses raisons. Le
champ magnétique intense attire les objets ferromagnétiques, ce qui rend l’examen impossible
pour les porteurs de stimulateurs cardiaques ou d’implants d’ostéosynthese. Les prothéses métal-
liques articulaires ou les fragments métalliques oculaires peuvent se déplacer ou chauffer pendant
’acquisition. La claustrophobie, qui touche environ 5 a 7% de la population, est aussi un probléme
car ’enfermement dans un tunnel étroit (diametre de 60 cm) provoque de ’angoisse et des mou-
vements, pouvant dégrader la qualité de ’image. Environ 5% de la population adulte ne peut pas
étre examinée. Enfin, les bébés prématurés (nés avant 37 semaines de grossesse) représentent 11%
des naissances mondiales [3]. Leurs complications cérébrales (AVC ischémiques, hémorragies) sont
parmi les plus graves. L’IRM est le meilleur outil pour des diagnostiquer, mais les bébés prématurés
ne sont pas transportables hors de leur couveuse. Le transport vers la salle IRM nécessite un incu-
bateur compatible souvent trés coliteux mais également une anesthésie générale, une procédure
risquée pour ces derniers.

3 - Les intéréts du trés bas champ

L’'IRM a tres bas champ (VLFMRI : Very Low Field MRI) fonctionne entre 1 et 100 mT, soit environ 15
a 3000 fois moins qu’une IRM clinique. Cette réduction du champ magnétique offre de nombreux
avantages en terme de colt, d’entretien, de sécurité de fonctionnement, de bruit, et permetterait
d’augmenter ’accessibilité a I’IRM notamment pour les bébés prématurés.

(a) IRM tres bas champ au CEA - SPEC pour (b) IRM tres bas champ a BioMaps pour
’imagerie des bébés prématurés. l’imagerie du cerveau adulte.

Figure 6 : IRM tres bas champ a 10mT utilisé au SPEC et a BioMaps

A trés bas champ, le champ B, est généré par de simples aimants permanents ou par des bobines
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de cuivre parcourues par quelques dizaines d’amperes et refroidies a l’eau. Le colt de fabrication
et d’entretien du champ By est considérablement inférieur a celui d’un supraconducteur refroidi a
’hélium. Le prix d’une IRM tres bas champ est autour de quelques centaines de milliers de dollars,
par exemple la société américaine Hyperfine vend une IRM a 64mT pour 400 000€. L’installation
est également plus légere (quelques centaines de kg contre plusieurs tonnes) et ne nécessite pas
de salle blindée lourde. Cette baisse considérable de poids et d’encombrement permettrait de
rendre U'IRM portable et ainsi de se rapprocher du patient lorsque ce dernier ne peut pas étre
déplacé. La ligne de 5 Gauss est également réduite a l’ordre du metre.

La force de Lorentz a l'origine du bruit acoustique est proportionnelle au courant dans les
gradients et au champ By. A 10 mT, les gradients sont environ 1000 fois moins intenses qu’a
1,5 T, et les forces de Lorentz sont considérablement réduites. L’IRM a tres bas champ est ainsi
quasi silencieuse [6]. Aucune protection auditive n’est nécessaire, et l’appareil est compatible
avec les environnements de néonatalogie. A 10 mT, la fréquence de Larmor est d’environ 425 kHz
(contre 63,8 MHz a 1,5 T). Le SAR est réduit d’un facteur ~ 22000. L’échauffement des tissus est
négligeable, permettant des acquisitions prolongées sans risque.

Les bobines de Maxwell pour le champ B, peuvent étre espacées pour créer un espace dégagé
important permettant d’y placer une couveuse pour bébé prématuré, d’éviter la claustrophobie et
d’accueillir des patients dont la morphologie ne permettrait pas d’entrer dans le tunnel d’une IRM
haut champ. C’est le cas du le systeme du CEA - SPEC (Fig. 6a ) congu avec deux paires de bobines
laissent un espace suffisant pour insérer une couveuse de bébé prématuré directement dans U’IRM.

4 - Défis arelever pour I'IRM a tres bas champ

Le principal défi de U'IRM a trés bas champ est le rapport signal sur bruit (SNR) extrémement faible.
C’est actuellement le facteur limitant de la qualité et du temps d’acquisition d’image comme on
peut le voir sur la figure 7.

500 acq (~3h) 50 acq (~18min) 10 acq (~3min)

Figure 7 : Image d’un ballon de handball remplit d’eau dopée au NiCl a 2g/L, moyenne de 500, 50 et 10
acquisitions avec le temps d’acquisition associé.

Pour pallier cette contrainte et améliorer le SNR, la recherche actuelle s’articule autour de deux
axes complémentaires : ’optimisation du matériel (hardware) [7] et du logiciel (software) [8].

4.1 - Les optimisations du matériel

L’amélioration du SNR repose d’abord sur la maitrise des parametres physiques de la machine afin
qu’ils soient en adéquation avec la physique de la résonance magnétique.
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Homogénéité du champ B, : A trés bas champ, ’amélioration de |’image passe d’abord par une
meilleure homogénéité de By, car les inhomogénéités provoquent du flou, et des distorsions, ce qui
dégrade directement la qualité de l’image. L’utilisation de configurations d’aimants spécifiques,
comme les réseaux de Halbach (configuration d’aimants) ou de techniques comme le shimming
(ajout de petites sources locales), permet de générer des champs plus homogenes tout en gardant un
systeme compact. Des bobines de Helmholtz ou de Maxwell sont également utilisées pour améliorer
’homogénéité du champ. L’optimisation de la géométrie des bobines et de leur positionnement est
cruciale pour obtenir un champ homogeéne sur la zone d’intérét.

Capteurs et antennes : La conception des antennes est déterminante pour la sensibilité de récep-
tion du signal qui est de Uordre du T /v Hz (femto Tesla par racine de Hertz). Trois technologies
sont actuellement explorées pour la détection du signal RMN a tres bas champ : les bobines accor-
dées, les capteurs GMR (Giant Magnetoresistance) et les capteurs SQUID (Superconducting Quantum
Interference Device). Les bobines accordées sont simples et robustes, mais leur sensibilité est non
homogeéne et dépend de leur facteur de qualité. Les capteurs GMR offrent une meilleure sensibilité
mais nécessitent d’étre couplés a un transformateur de flux. Enfin les capteurs SQUID offrent la
meilleure sensibilité pour UIRM trés bas champ mais ils nécessitent un refroidissement cryogénique
qui est colteux et saturent au dela de quelques centaines de uT.

Acquisition paralléle : L’utilisation de plusieurs antennes de réception permet d’augmenter
le SNR en combinant les signaux recus. Cette approche permet également de réduire le temps
d’acquisition en utilisant des techniques de reconstruction adaptées. L’optimisation du placement
et de la géométrie des antennes est essentielle pour maximiser la couverture et la sensibilité.

Chaine de réception : Afin de réduire la figure de bruit de la chaine de réception, il est né-
cessaire d’utiliser des pré-amplificateurs a faible bruit et des filtres adaptés. L’optimisation de la
chaine de réception permet de minimiser les pertes entre ’antenne et la quantification du signal
en minimisant le bruit ajouté par les composants électroniques.

Suppression active du bruit : L’élimination active des interférences électromagnétiques externes
est cruciale pour isoler le signal IRM faible du bruit environnant. Pour ce faire, des antennes de
réception sont disposées autour de I’IRM afin de capter uniquement les interférences. Un algorithme
de traitement du signal est ensuite appliqué afin d’estimer le bruit capté sur l’antenne principale.
Ce bruit estimé est enfin soustrait du signal capté afin de le nettoyer.

4.2 - Les optimisations logicielles

Séquences d’acquisition : Des séquences d’acquisition autres que les échos de spin et échos de
gradient sont étudiées afin d’améliorer le SNR. C’est le cas des séquences bSSFP (balanced Steady
State Free Precession) qui permettent d’obtenir un signal plus intense en utilisant un état résiduel
de ’aimantation. Cette séquence ne permet cependant pas de choisir une pondération T1 ou T2
car le contraste en est un mélange, mais elle a ’avantage d’avoir un bon SNR et un TR tres court
ce qui réduit le temps d’acquisition.

Trajectoire dans I’espace des k : D’autres pavages que le pavage cartésien sont étudiés afin
d’optimiser [’acquisition du signal. Les pavages non cartésiens, comme les spirales ou les trajec-
toires SPARKLING, permettent de mieux répartir les échantillons dans ’espace des k et d’améliorer
I’efficacité de "acquisition. Ces trajectoires sont concues pour maximiser la couverture de ’espace
des k par acquisition tout en respectant les contraintes matérielles des gradients.

Reconstruction, et post-traitement de I’image : Plusieurs méthodes existent pour améliorer
’image en post-traitement, qu’elles soient analytiques ou basées sur ’apprentissage profond.
Parmi elles, on retrouve les méthodes de reconstruction par probleme inverse, qui permettent
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d’injecter des connaissances a priori sur ’image pour compenser le manque d’information brute.
Ces méthodes permettent non seulement de débruiter l’image et de faire de la sur-résolution mais
aussi de prendre en compte un remplissage non complet de |’espace des k afin de compenser les
zones non échantillonnées.

5 - Conclusion

L’'IRM a tres bas champ n’a pas pour objectif de remplacer I'IRM haut champ, elle se place en
complément comme une technique d’imagerie médicale plus abordable permettant d’obtenir la
plupart des diagnostics n’exigeant pas une résolution élevée. L’'IRM tres bas champ offre de nom-
breux avantages par rapport au haut champ : un colt considérablement réduit, un fonctionnement
silencieux, un faible SAR, une réduction du danger lié au champ et un design ouvert. Cependant le
SNR est extrémement faible, ce qui limite la qualité d’image et rallonge le temps d’acquisition ren-
dant, pour U’instant, son utilisation impossible en milieu clinique. Afin d’améliorer le SNR, diverses
approches sont explorées mélant optimisations matérielles et logicielles. L’objectif est d’obtenir
des images cliniquement exploitables en un temps d’acquisition raisonnable, ouvrant la voie a une
IRM plus accessible et adaptée a de nouvelles applications, notamment en néonatalogie.

6 - Annexe
Excitation Relaxation
== B0 === B(Q
B1 (rotating at wq) == M trajectory
== M trajectory — M

—M

Figure 8 : Schéma de [’excitation et de la relaxation du spin.

Références :

[1] E. M. Purcell, H. C. Torrey et R. V. Pound. « Resonance Absorption by Nuclear Magnetic Moments
in a Solid ». In : Physical Review 69.1-2 (1946), p. 37.

[2] Bruno Kastler et Daniel Vetter. Comprendre U’IRM: Manuel d’auto-apprentissage. Elsevier
Health Sciences, 6 mars 2018. 421 p. isbn : 978-2-294-75443-2. Google Books : 2N5LDwWAAQBAJ.

[3] D. Nencheva-Tognini. « L’IRM a trés bas champ magnétique pour le bébé prématuré ». Theése
de doct. Université Paris-Saclay, 2023.

[4] P. C. Lauterbur. « Image formation by induced local interactions: examples employing nuclear
magnetic resonance ». In : Nature 242.5394 (1973), p. 190.

La Revue 3El n°121 26 4éme trimestre 2026



http://books.google.com/books?id=2N5LDwAAQBAJ

[5]

[6]

[7]

(8]

Marie Poirier-Quinot. « L’lmagerie Médicale, quand la physique rencontre la médecine ». In :
CultureSciences de [’Ingénieur (2019). url : https://sti.eduscol.education.fr/si-ens- paris-
saclay / ressources _ pedagogiques / limagerie - medicale - quand - la - physique - rencontre - la -
medecine.

S. Lecurieux Lafayette. « Imagerie par Résonance Magnétique a trés bas champ pour ’imagerie
du cerveau ». These de doct. Université Paris-Saclay, 2021.

A. Webb et T. O’Reilly. « Tackling SNR at low-field: a review of hardware approaches for point-
of-care systems ». In : Magma (New York, N.y.) 36 (2023), p. 375-393. doi : 10.1007/s10334-
023-01100-3.

Reina Ayde et al. « MRI at low field: A review of software solutions for improving SNR ». In :
NMR in Biomedicine 38.1 (), €5268. doi : https://doi.org/10.1002/nbm.5268.

Ressource publiée sur Culture Sciences de ’Ingénieur: https://sti.eduscol.education.fr/si-ens-paris-saclay

La Revue 3El n°121 27 4éme trimestre 2026



https://sti.eduscol.education.fr/si-ens-paris-saclay/ressources_pedagogiques/limagerie-medicale-quand-la-physique-rencontre-la-medecine
https://sti.eduscol.education.fr/si-ens-paris-saclay/ressources_pedagogiques/limagerie-medicale-quand-la-physique-rencontre-la-medecine
https://sti.eduscol.education.fr/si-ens-paris-saclay/ressources_pedagogiques/limagerie-medicale-quand-la-physique-rencontre-la-medecine
https://doi.org/10.1007/s10334-023-01100-3
https://doi.org/10.1007/s10334-023-01100-3
https://doi.org/https://doi.org/10.1002/nbm.5268
https://sti.eduscol.education.fr/si-ens-paris-saclay

[Ren3 R

La tomographie : un,ouﬁl pour Culture Sciences
les diagnostics medicaux de I'Ingénieur
école
Edité le Supérieure
Mialitiana ANDRIANARISON 12/10/2026 RATE-S

Cette ressource est issue des travaux de Mialitiana Andrianarison réalisés dans le cadre de son
stage de Master 2 Formation a [’Enseignement Supérieur INTRANET, sous la direction de Laura
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PSICHE du Synchrotron SOLEIL : Nicolas Guignot, Andrew King, Neal Brodnik et Shyam Pulickan.

Cette ressource fait partie du N°121 de La Revue 3El du 4°™ trimestre 2026.

Cet article présente la tomographie par rayons X, depuis ’acquisition des données jusqu’a la
reconstruction des images. Apres avoir détaillé la modélisation mathématique du probléme via
"opérateur de Radon et présenté les méthodes de reconstruction, notamment la rétroprojection
filtrée, nous aborderons les principaux artefacts affectant la qualité des images obtenues. Nous
illustrerons enfin la diversité des applications de cette technique dans des domaines tels que la
géophysique, ’archéologie ou le contrdole non destructif industriel, en complément du cadre
médical présenté en introduction.

1 - Infroduction

La tomographie est une technique d’imagerie qui permet de reconstruire le volume d’un objet a
partir de mesures obtenues avec des ondes pénétrantes (rayons X, ultrasons, muons, etc.). Utilisée
en médecine pour explorer le corps humain, en géophysique pour étudier les échantillons
géologiques, ou encore en industrie pour le controle non destructif des pieces, elle offre une vision
interne sans détruire |’échantillon.

En radiologie, la tomographie permet d’obtenir des images en coupes de trés haute définition. Elle
est utilisée dans les hopitaux pour les cas urgents, comme les hémorragies cérébrales, les embolies
pulmonaires ou encore les dissections de ’aorte. Cela permet d’éviter des opérations de chirurgie
exploratoire, autrefois fréquentes pour ces cas urgents, qui augmentaient le risque pour les
patients.

Il existe cependant plusieurs types de tomographie, qui se distinguent par le type d’onde utilisée
et par la nature de linformation qu’elles fournissent. La tomodensitométrie (Computed
Tomography ou CT) utilise des rayons X, parfois associés a l’injection d’un produit de contraste,
pour fournir une image anatomique précise des tissus et organes. La tomographie par émission de
positons (TEP) et la tomographie d’émission monophotonique (SPECT) reposent en revanche sur
Uinjection d’un radiotraceur et permettent une imagerie fonctionnelle, révélant par exemple
’activité métabolique d’une tumeur plutot que sa seule structure (voir Figures 1 et 2).
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Figure 2 : Imagerie TEP cérébrale chez deux
patients présentant un syndrome amnésique : la
fixation du radiotraceur, qui reflete [’activité

Figure 1 : Tomodensitométrie cérébrale d’un métabolique des régions cérébrales, révele un profil
patient, fournissant une image anatomique détaillée , negat:f (A) chez unp at(ep t sans maladie .
des structures du cerveau [1] d’Alzheimer et un profil positif (B) chez un patient

avec une maladie d’Alzheimer probable [2]

On s’intéressera a la tomodensitométrie (CT), dans le cas de rayons X dont la propagation est
supposée rectiligne, hypothése qui justifie la modélisation par l’opérateur de Radon présentée dans
la section 3. Sauf indications contraires, les images d’illustration sont issues d’un fantome, c’est-
a-dire une image cérébrale simulée, tirée de [3]. On choisira de détailler la tomographie en
environnement synchrotron pour Uacquisition physique des données, a titre d’exemple

représentatif, sans traiter les autres sources de rayons X utilisées en tomographie (tubes a rayons
X conventionnels, etc.).

2 - Acquisition des données de tomographie et reconstruction

2.1 - Relation entre les données acquises et les propriétés des matériaux - loi de
Beer-Lambert

Les données acquises lors d’une tomographie sont des projections, c’est-a-dire le flux de photons
captés par le détecteur apres avoir traversé l’échantillon. Le dispositif comprend au moins les trois
éléments suivants : la source (ici synchrotron), une platine de rotation et un détecteur a rayons X.
L’échantillon est placé sur la platine de rotation et les projections sont acquises suivant plusieurs

rotations avec des angles variant de 0 a 180- ou 0 a 360 -, comme on peut le voir sur la Figure 3.

Détecteur plan

Faisceau Objet
Synchrotron Fente

Figure 3 : Schéma de principe d’un CT en rayonnement synchrotron [4]
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Les projections permettent de déduire ’atténuation, qui est corrélée a la densité des matériaux
de U’échantillon. Cette relation est donnée par la loi de Beer-Lambert (1) qui relie le rapport entre
le nombre de photons transmis I et le nombre de photons incidents I, au coefficient d’absorption
u(x) des différents matériaux traversés le long d’une droite de trajectoire A captée par le

détecteur :
I
~ = exp (— | u(x)dX> (1)
Iy A

La figure 4 illustre deux configurations possibles : dans le cas (a), l’objet est homogéne et composé
d’un unique matériau de coefficient d’absorption constant u et d’épaisseur x ; dans le cas (b),
'objet est inhomogene et constitué de i matériaux distincts, chacun caractérisé par son propre
coefficient u, sur une épaisseur xu.

(a)
]I) 1
L ——
X-ray 7
source X-ray
Homogeneous detector
object
(b) X; X; X3 X
G — g —pd—b «—>
Iy !
. LI #
A-ray H| 1ol |45 Hy
source X-ray
Inhomogeneous detector
object

Figure 4 : Illustration de la loi de Beer-Lambert dans le cas d’un objet homogene (un seul matériau) (a) et
d’un objet avec plusieurs matériaux (b) [5]

En appliquant l’équation (1) a ces deux cas :

Cas (a) - objet homogéne : le coefficient d’absorption est constant, ce qui donne :

I
= exp <— Lu(x)dx) = exp(—px) (2)

0

avec x |’épaisseur du matériau

Cas (b) - objet inhomogéne : chaque matériau i posséde son propre coefficient p; sur une épaisseur
Xi, ce qui donne :

i
I
= exp (—ju(x)dx> =exp| — Z MnXn | = exp[=(uix: + ppXp + -+ px;)] (3)
0 A n=1
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2.2 - Etapes de I'acquisition des données et de la reconstruction tomographique

Pour pouvoir appliquer l’équation (1), on doit donc détecter le nombre de photons transmis ainsi
que le nombre de photons incidents. Pour cela, [’acquisition suit un protocole en plusieurs étapes :
on commence par acquérir une série d’images de référence sans échantillon appelées flats (pré-

flat), puis ’ensemble des projections de |’échantillon aux différents angles 6, suivi d’une seconde

série de flats (post-flat), et enfin une série d’images source éteinte (dark). L’acquisition d’un flat
avant et apres les projections permet de tenir compte d’une éventuelle dérive du faisceau
(intensité, position) au cours de l’acquisition, la moyenne des deux séries offrant une meilleure
estimation de Ig.c que ’'une ou l’autre prise isolément.

Les détecteurs étant bruités, on calcule le rapport IL par la formule suivante :
0

I _ Po~laark )
Ly Ifiat — laark
avec :
» Py la projection de l’échantillon a ’angle 6

» ldark la moyenne de plusieurs images acquises source éteinte (dark) apres |’acquisition des
projections de |’échantillon, permettant de corriger le bruit de fond du détecteur

e Ina la moyenne des images de flats (avant et apres l’acquisition des projections de
’échantillon), permettant de corriger les défauts de calibration du détecteur ainsi que les
artefacts dus au scintillateur’.

Cette normalisation permet de corriger les effets dus aux détecteurs et a l’environnement du
montage, comme on peut voir sur la Figure 5.

180
135
90

45

Angle de rotation (°)

OO 32 64 96 128 160 192 224 256

Position du détecteur (pixels)

' Un scintillateur est un matériau qui émet des photons lorsqu’il absorbe un rayonnement ionisant, ici les
rayons X. Ces photons seront détectés par la caméra (cf. section 2.3.3).
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Figure 6 : Illustration de la formation d’un sinogramme pour un objet observé sous différents angles de
projection 6. En haut : position apparente de [’objet pour cing angles 6 différents, chaque couleur
repérant un angle donné (le repere (x, y) indique la position sur le détecteur). En bas : sinogramme

correspondant, obtenu en reportant la position projetée du point sur le détecteur pour chaque angle 6.

Les droites verticales en pointillés relient chaque angle de projection (en haut) a sa position
correspondante dans le sinogramme (en bas), la couleur permettant de faire le lien entre les deux
représentations.

Les sinogrammes et les projections contiennent la méme information, mais organisée
différemment :

« Un sinogramme rassemble toute l’information d’une coupe a une hauteur donnée, pour tous
les angles de rotation 0.

» Une projection rassemble ’information de toutes les coupes (toutes les hauteurs) pour un
angle de rotation 0 fixé.

Cette dualité est illustrée par la Figure 7.

Sinogramme Coupe reconstruite

Organisation des données
acquises

Ty

Ny ng

Figure 7 : Organisation des données acquises en tomographie. Le volume de données (nx, ny, n6) peut étre
découpé de deux facons complémentaires : en projections (a gauche), qui regroupent toutes les hauteurs y
pour un angle 8 fixé, ou en sinogrammes (a droite), qui regroupent tous les angles 6 pour une hauteur y
fixée. Chaque sinogramme, une fois reconstruit, donne la coupe correspondante (numérotée 1 a 5). Les
données viennent de Fiji T1 Head [6]

Ce sinogramme, qui encode ’information de la coupe sous tous les angles, est ensuite utilisé pour
reconstruire l’image de la coupe a cette hauteur. Cette reconstruction est réalisée via des
algorithmes dédiés, tels que la rétroprojection filtrée ou des méthodes itératives (cf. section 4).
L’ensemble des coupes reconstruites permet enfin de reconstituer le volume complet de
l’échantillon, chaque voxel de ce volume étant associé au coefficient d’absorption linéique du
matériau au point correspondant.

2.3 - Dispositif d’acquisition des données

2.3.1 - Source

Pour obtenir les rayons X, on utilise le rayonnement synchrotron. C’est une lumiere émise par des
électrons de trés haute énergie qui tournent dans un anneau de stockage. Pour produire ce
rayonnement synchrotron, des électrons sont générés et accélérés dans le linac, un accélérateur
linéaire. Ils sont par la suite accélérés dans un accélérateur circulaire appelé booster afin d’étre
amenés a ’énergie souhaitée (dans notre cas 2.75 GeV). Ils sont finalement déviés dans l’anneau
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de stockage ou ils vont perdre de ’énergie a chaque tour, émettant du rayonnement synchrotron
(cf. Figure 8).

Ce rayonnement, dont l’énergie E est inversement proportionnelle a la longueur d’onde A (E = hv
=hc/A, ou h est la constante de Planck, c la célérité de la lumiere et v la fréquence), est dirigé
par des systéemes optiques vers des stations expérimentales. La, il est ajusté pour sélectionner la
gamme de longueurs d’onde souhaitée. Elle se propage par la suite dans la cabine d’expérience ou
l’échantillon et les détecteurs utilisés sont positionnés. L’expérience est pilotée depuis la station
de travail afin de protéger les utilisateurs des radiations.

ANNEAU
DE STOCKAGE

MONOCHROMATEUR

CABANE

CABANE
D'EXPERIENCE

STATION
DE TRAVAIL

LIGNE :
DE LUMIERE LUMIERE

BOOSTER SYNCHROTRON

CANON
A ELECTRONS

Figure 8 : Schéma d’une ligne de lumiére [7]

L’intérét du rayonnement synchrotron réside tout d’abord dans la large gamme d’énergie couverte,
permettant de produire des photons allant du térahertz aux rayons X durs. Le faisceau synchrotron
est également trés brillant : sur la ligne PSICHE, il atteint par exemple un flux de 3% 10"
photons/s/mm? a 25 keV en mode monochromatique [8]. Sa faible divergence permet par ailleurs
d’obtenir un faisceau de petite section, de l'ordre de 15X4.5 mm [8], ce qui se traduit par une
résolution spatiale de U’ordre de la dixieme de micrometre et un temps d’acquisition inférieur a
une minute.

2.3.2 - Echantillon

L’échantillon est posé sur la platine de rotation, au centre du faisceau. Un alignement précis de
son axe avec ’axe de rotation est nécessaire pour éviter les artefacts lors de la reconstruction (cf.
section 5). Sa largeur détermine également le choix de ’amplitude de rotation (180°ou 360°). En
effet, si 'objet est trop grand par rapport au champ de vue, le décentrer par rapport a la platine
permet de doubler le champ de vue.

180° 360° <—_

=
i
i
i
= =

<

< 2w

Figure 9 : Géométries de tomographie : a gauche la géométrie standard et a droite la géométrie a champ
étendu. Les cylindres blancs représentent [’échantillon. Les rectangles bleus indiquent le champ de vue du
détecteur (largeur w, hauteur h). Les cylindres jaunes indiquent le volume reconstruit. Les lignes vertes
en tirets-points indiquent [’axe de rotation. Les valeurs d’angle (en vert) indiquent la plage angulaire
requise pour le scan tomographique. Figure et [égende traduites et adaptées de [9]
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Les contraintes portant sur l’échantillon différent selon le domaine d’application. En tomographie
médicale, !’échantillon (organe, tissu) est sensible aux radiations, ce qui impose un compromis
entre dose délivrée et qualité d’image. En métallurgie, |’échantillon est généralement inerte vis-
a-vis du rayonnement, ce qui autorise des doses plus élevées, mais son fort pouvoir d’absorption
impose de choisir une énergie de faisceau suffisamment élevée pour le traverser.

2.3.3 - Détecteur

Pour enregistrer les images de projections, on utilise la détection indirecte qui combine deux
éléments : un scintillateur, un écran fluorescent qui convertit les rayons X en photons dans le
domaine du visible, et une caméra photosensible. On peut également ajouter un miroir afin de
dévier le flux de photons et ainsi éviter de placer la caméra dans [’axe du faisceau, ce qui risquerait
de 'endommager, ainsi qu’un objectif afin de varier la taille du pixel ce qui permet d’ajuster le
compromis entre la résolution spatiale et le champ de vue (cf. Figure 10).

Le choix du détecteur dépend donc des performances voulues en termes de rapidité, de la taille de
pixels de ’image et de la dynamique.

Vers le détecteur

A

S Objectif
g
Echantillon
Faisceau de rayons X Scintillateur
o=l
I & Miroir

Fentes

Figure 10 : Schéma de principe de [’acquisition des signaux
3 - Construction mathématique des données de tomographie
3.1 - Modélisation analytique en 2D du probléme inverse
Une coupe 2D est modélisée par une fonction f(X) = f (x4, x,) avec x; et x, respectivement l’abscisse

et la coordonnée dans un plan de reconstruction. Cette modélisation peut étre illustrée par la
figure suivante :
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Figure 11 : Modélisation de [’acquisition des Figure 12 : Projection de fpour différentes valeurs
données de projection de 6

avec :

0 U’angle de rotation de |’échantillon. 6 est donc la direction de projection telle que 6 =
(cos8, sinB)

« s est un parametre continu, qui représente la position du détecteur qui enregistre le signal
recu

« pg(s) est la projection de f(x) suivant [’angle 0

« A est la droite de projection qui dépend de 8 et de s. Elle est perpendiculaire a 6 et a une
distance par rapport a ’origine du repére (x;,x,) qui est égale a s

La projection p5(s) est une somme (ou intégrale) de f pour tout x de la droite A, donc tous les

couples (x;,x,) qui satisfont (x, 5). On peut donc détailler son expression en fonction de x :

Py(s) = j( oy SO 5)
- ijf @06 ((%,0) =s)dx avec 6 la distribution de Dirac (6)
- f_ :X :f(xl,xz)a(xlcose + x,5in6 — s)dx, dx, (7)
= Rf (x1,%2) = Rf(X) 8)

3.2 - Opérateur de Radon

La forme (8) nous permet de définir la projection p;(s) comme le résultat d’un opérateur linéaire

R, appelé "opérateur de Radon". Il transforme une fonction bidimensionnelle f(x,,x,) en une série
de projections monodimensionnelles py(s), obtenues par intégration le long de droites

perpendiculaires a 8. Comme vu dans la section précédemment, ’ensemble des projections pour
toutes les valeurs de 0 et de s a une hauteur fixée forme un sinogramme.
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Figure 13 : A gauche I’image originale, a droite le sinogramme de ’image pour 1500 projections

3.3 - Lien entre les projections et la transformée de Fourier de I'image : théoreme de
coupe-projection

On rappelle la définition de la transformée de Fourier d’une fonction 1D f(x), ou v désigne la
fréquence spatiale :

Fv) = +o<f(x)e_i2m’xdx 9)

—

On rappelle également la définition de la transformée de Fourier d’une image 2D f (x4, x,), ou v; et
v, désignent les fréquences spatiales dans les deux dimensions :

o '
F(v1,v) = f £ Gy, xp)e~2RCEVLXVD) iy i, (10)
—X —

Comme la fonction f(x,,x,), est réelle, sa transformée de Fourier est paire, donc son module est
symétrique par rapport a l’origine.

La transformée de Fourier d’une image contient ses informations fréquentielles : l'origine
correspond a la composante continue (valeur moyenne des pixels), les basses fréquences
environnantes portent la structure globale de ’image, les moyennes fréquences en traduisent les
détails, et les hautes fréquences, situées en périphérie, représentent les contours et les transitions
abruptes.

Figure 14 : De gauche a droite : image originale avec un bruit poivre et sel ; image reconstruite apres
masquage des basses fréquences (filtre passe-haut), faisant ressortir les contours au détriment de la
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structure globale ; image reconstruite aprés masquage des hautes et moyennes fréquences (filtre passe-
bas), atténuant le bruit mais au prix d’un flou di a la perte des détails fins.

Pour faire le lien entre la transformée de Fourier de f et les projections, on repart de |’équation

(7) :
+o¢ o
pz(s) = f f(x1,%2)8(x1c050 + x,5in0 — s)dx,dx, (11)
—x J—x

On note p;(s) sa transformée de Fourier.

On obtient alors :

+o
P@(S) =f Pg(s)e—iZm/st (12)
— X
+ + +x ]
= J. J. f(x1,%2) [f 8(x1c088 + x,5in0 — s)e ™S ds| dx, dx, (13)
—x J— —
FX o
— f f(xl' xz)e—i2n’v(x1cose+xzsin6)dxldxz (14)
- -
FX .
= f f(xq, x,)e~2mxavi+x2va) gy dx., (15)
— X — X
=F(vy,v2) (16)

ou l’on a posé v; = vcos@ et v, = vsind.

La transformée de Fourier de la projection suivant [’angle 0 est donc égale a la transformée de

Fourier de 'image originale évaluée le long de la droite de fréquences (vcos6,vsind). C’est le
théoreme de coupe-projection.

TF de p;(s)

v

Domaine réel Domaine fréquentiel

Figure 15 : Illustration du théoréme de coupe-projection pour 4= 30°

Ainsi, chaque projection fournit, via sa transformée de Fourier, les valeurs de F(v,,v,) le long d’une
droite d’angle 6 passant par l’origine dans l’espace des fréquences. En disposant de projections
sous suffisamment d’angles, on couvre ’espace de Fourier et l’on peut, en principe, reconstruire
’image complete par transformée de Fourier inverse. Cependant, la numérisation impose une
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limite : le théoreme de Shannon-Nyquist stipule que la fréquence maximale reconstructible sans
repliement spectral est la fréquence de Nyquist

1
_ 17
VN =AY (7)
ou Ax désigne la taille d’un pixel. Toute composante fréquentielle au-dela de vy est perdue, ce qui
fixe la résolution spatiale maximale atteignable.

Plojections : 50 angles Projections - 180 angles
Reconstruction : Cofrelation = 0,94, SSIM = 0.34 Reconstruction | Cotrelation = 0.99, SSIM = D.44

(b)

Projections : 1500 angles
Reconstruction | Cofrelation = 1.00, SSIM = 0.54

(c)

Figure 16 : Influence du nombre de projections sur la couverture de [’espace de Fourier et la qualité de
reconstruction : en blanc les coefficients de Fourier complétés par les projections. (a) 50 projections : les
droites de coupe sont clairement visibles et de larges zones de [’espace de Fourier ne sont pas
échantillonnées, ce qui se traduit par des artefacts en étoile dans [’image reconstruite. (b) 180
projections : la couverture est meilleure mais les gaps entre droites restent perceptibles, et [’image
présente encore un léger flou. (c) 1500 projections : [’espace de Fourier est densément couvert jusqu’a la
fréquence de Nyquist v, et la reconstruction est visuellement trés proche de [’image originale, bien qu’un
bruit résiduel (qui n’est pas visible) limite le SSIM a 0.542,

4 - Méthodes de reconstruction

4.1 - Rétroprojection filtrée (Filtered back projection)

L’opérateur de Radon possede un opérateur dual, appelé opérateur de rétroprojection ou
d’épandage R*. Il est défini comme suit :

(R*p)(¥) = f P((6,%)) do = f P5(s) d6 (18)
0 0

Pour un point donné de la coupe x = (x1,x2), une rétroprojection fait 'intégrale sur un demi-tour
de toutes les valeurs des projections p;(s) impliguant les raies s = x1cos 6 x2sin 6 pour 0 variant

de 0a .

2 | a corrélation et le SSIM mesurent tous deux la similarité entre image reconstruite et image originale
(valeur maximale de 1 pour une reconstruction parfaite). Le SSIM est plus sensible aux structures locales
(contours, textures) qu’a Uintensité globale des pixels, ce qui limite sa valeur ici.
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L’opérateur de rétroprojection produit une image tres basse fréquence, due a l’action de
Uintégrale. L’objet reconstruit n’est donc pas identique a l’objet initial (la rétroprojection d’un
objet avec n projections restitue une étoile a n branches).

S|8I816

n = 180
Figure 17 : Retropro;ectlon pour dlfferentes valeurs de n

Pour corriger ce défaut, on cherche un filtre a appliquer sur chaque projection avant la
rétroprojection. En partant de la transformée de Fourier inverse 2D de f :

fGnxy) = f FGRF(v1,v,) 2T CV+22vD) gy d, (19)
]RZ

On effectue le changement de variables polaires v; = vcos8, v, = vsinf, dont le jacobien vaut |J| =
|v|, soit dvidvz = |v|dvd0l :

+o
f(xq,x3) =f f F(vcos8, vsing)e2mv(x1cos+xzsinb) |y| gy dg (20)
0 J—x

s +
— f f Pg(v)|V|ei2nv(x1c059+xzsin6)dvd9 (21)
0 J—x
ou U’on a utilisé le théoreme de la tranche centrale F(v cos 6,v sin8) = P5(s).

On reconnait dans Uintégrale intérieure la transformée de Fourier inverse 1D de P4(s) * |v|, que

l’on note p5(s) :

P5(s) = f+o<P§(s)|v|ei2"Vsdv (22)

On obtient ainsi la formule de la rétroprojection filtrée :

T
fx1,%x3) = f ﬁg(xlcose + x,sinf)do (23)
0

Le facteur |v| émerge naturellement du jacobien du passage en coordonnées polaires (cf. équation
(21)) : c’est le filtre rampe, qui amplifie proportionnellement les hautes fréquences de chaque
projection avant rétroprojection, compensant ainsi la sur-représentation des basses fréquences lors
de Uacquisition.

Cependant, le filtre rampe pur amplifie également le bruit haute fréquence présent dans les
projections. En pratique, on lui associe une fenétre d’apodisation qui atténue les trés hautes
fréquences, au prix d’une légere perte de résolution. La Figure 18 présente deux exemples
couramment utilisés : le filtre de Shepp-Logan, qui offre un compromis intermédiaire, et le filtre
cosinus (Hanning), qui atténue plus fortement les hautes fréquences.
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Figure 18 : Différents filtres utilisés en rétroprojection filtrée. Ram-Lak correspond au filtre rampe pur
|v| ; Shepp-Logan et Hanning sont des versions apodisées [10]

La Figure 19 illustre 'effet de ces filtres lorsque les projections acquises sont bruitées. Le Ram-
Lak, correspondant au filtre rampe pur, amplifie fortement le bruit haute fréquence et produit une
reconstruction granuleuse. Le filtre de Shepp-Logan, en apodisant légerement le filtre rampe,
limite cette amplification sans pour autant lisser significativement le bruit résiduel. Le filtre de
Hanning, plus restrictif sur les hautes fréquences, atténue davantage le bruit, mais au prix d’une
perte de résolution plus marquée sur les contours de l’image.

Ram-Lak

Shepp-Logan Hanning

Figure 19 : Effets du filtre dans le cas de projections bruitées
4.2 - Méthodes algébriques

On peut reformuler le probleme de reconstruction tomographique de facon matricielle, et donc le
mettre sous la forme d’un systéme linéaire. Pour une coupe f et le vecteur des mesures (les
projections suivant les angles) P, on peut construire une matrice R qui modélise la contribution de
chaque pixel de f a chaque mesure, telle que :

P = Rf (24)
Avec :
P= > niifi (25)
i=1

ou i est 'indice du pixel de f, j Uindice de la mesure pj dans P, et ou r; représente donc la
contribution du i-eme pixel a la j-éme mesure.
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L’inconnue est f et I’objectif est donc de résoudre le probléme inverse, c’est-a-dire retrouver f a
partir de P et R. Si R était carrée et inversible, la solution serait simplement f = R1P. Cependant,
en pratique, R n’est généralement pas carrée (le nombre de mesures peut différer du nombre de
pixels), et méme lorsqu’elle U’est, elle peut étre mal conditionnée ou de rang déficient (mesures
redondantes, bruit, nombre d’angles limité), ce qui empéche son inversion directe. On peut alors
avoir recours a la pseudo-inverse de R, qui généralise la notion d’inverse a ce type de matrices.
Toutefois, R étant de dimensions trés élevées en tomographie, le calcul explicite de sa pseudo-
inverse devient rapidement coliteux, voire impraticable.

Afin de résoudre le probléme, Kaczmarz [11, 12, 13] a proposé une solution itérative. L’estimation
de la valeur du pixel fi est calculée par :

n *) ’

k+1 W Pi— 2e=1f; Te k) , Pj—Dj
FED = £+ = [ (26)

w=1"jw wzlr}'w

ou p; est Uestimation de la projection de f sur la ligne j.

4.2.1 - Méthode ART

Les méthodes de reconstruction algébrique (ART), introduites par Gordon et al. [14] et présentées
notamment dans [13], reposent sur une mise a jour successive des pixels de ’image afin de réduire
’écart entre les projections calculées et les mesures expérimentales. En imposant que les
coefficients d’atténuation restent positifs, deux variantes ont été proposées : une version additive
et une version multiplicative.

Dans la version additive, la correction appliquée au pixel fi est proportionnelle au résidu entre la
projection mesurée p; et la projection calculée p; . La contrainte de positivité est assurée en
annulant toute valeur négative obtenue apres la mise a jour :
1(k
pj - pj( )

fi(k'”) = max fi(k) +—=—5—"u0 (27)
20T

La variante multiplicative, appelée MART (Multiplicative Algebraic Reconstruction Technique),
modifie le coefficient en le pondérant par le rapport entre la projection mesurée et celle estimée :

p.
ﬁ(k+1) — —],f;(k) (28)
pj

Comme cette mise a jour consiste uniquement a multiplier une valeur positive par un facteur
positif, la positivité des coefficients est conservée sans qu’il soit nécessaire d’appliquer
explicitement une contrainte de type max(:,0).

Dans de nombreuses implémentations, la matrice de projection est simplifiée en supposant que
chaque coefficient r; est binaire : il vaut 1 lorsque le pixel i est traversé par le rayon X j et 0 dans

le cas contraire. Le terme de normalisation };, 7}%) devient alors simplement le nombre de pixels
intersectés par ce rayon, noté Nj. L’expression précédente se simplifie ainsi en

p; — p’_(k)
fi(kﬂ) = max {fi(k) + ]T]Tﬁ, 0} (29)
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et ’incrément appliqué au pixel s’écrit ainsi

1(k
pj_pj()

N;

6fi(k+1) _ (30)

ou p]'.(k) désigne la projection calculée a partir de 'estimation courante f®. Cette modélisation
revient a utiliser une interpolation par le plus proche voisin. Elle fournit une description correcte
lorsque les rayons sont paralleles a la grille de pixels (6 = 0° ), mais son exactitude diminue

lorsque ’angle d’incidence augmente. Par exemple, pour 0 = 45, la longueur d’intersection

réelle est proportionnelle é\/ilvj, alors que ’approximation binaire conserve la valeur Nj .

Afin de mieux représenter la géométrie de [’acquisition, il est possible de remplacer ce comptage
de pixels par la longueur effective d’intersection entre le rayon et l’objet, notée Sj. Comme la

projection calculée p]’-(k) reste construite a partir de l’approximation binaire des coefficients rj,

elle demeure naturellement associée a la normalisation Nj. Seule la mesure réelle pj, qui correspond
physiquement au trajet effectif du rayon dans l’objet, est alors normalisée par S;j. L’équation (30)
devient alors :

1(k)

(k+1)=&_pj 31
51, 5 TN (31)

Cette normalisation géométrique améliore la précision de la mise a jour en tenant compte de la
longueur réelle du trajet du rayon dans ’objet, tout en conservant la cohérence entre pjl-(k) et le

modele binaire utilisé pour son calcul, ce qui limite les erreurs introduites par |’approximation
binaire.

4.2.2 - Méthode SIRT

Contrairement a UART, ou les pixels sont mis a jour apres le traitement de chaque projection, la
méthode SIRT (Simultaneous Iterative Reconstruction Technique) reporte la correction jusqu’a ce
que U’ensemble des projections ait été pris en compte. A chaque itération, les résidus entre les
projections mesurées et celles calculées a partir de U’estimation courante sont évalués pour les M
projections disponibles. Les corrections correspondantes sont ensuite combinées afin d’effectuer
une unique mise a jour de chaque pixel. Les expressions additive et multiplicative de UART se
réécrivent alors sous la forme :

g Moy Ep®

- SIRT additive : £**V = max { £ 4 20 L 2P g
Zj=151' ijlN]-

(+1) _ ZjeaPyZjea Ny

M M (k)
2j=15j2j=1pj

« SIRT multiplicative : £

Le fait de regrouper les corrections issues de toutes les projections rend généralement SIRT plus
stable et moins sensible aux incohérences présentes dans les données de projection. En
contrepartie, chaque itération nécessite le traitement de ’ensemble des projections, ce qui
augmente le colt de calcul par rapport a ’ART.
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4.2.3 - Méthode SART

La méthode SART (Simultaneous Algebraic Reconstruction Technique) peut étre vue comme un
compromis entre les approches ART et SIRT. Comme dans le SIRT, la mise a jour d’un pixel combine
simultanément les contributions de plusieurs raies plutét que de les traiter une a une, ce qui limite
I’effet des mesures bruitées ou incohérentes. Cependant, a la différence du SIRT qui attend d’avoir
traité ’ensemble des projections du systeme avant de corriger l’image, le SART effectue cette
combinaison simultanée uniquement a l’échelle d’un seul angle de projection a la fois : l’image est
mise a jour apres chaque angle, puis l’algorithme passe a [’angle suivant, comme dans U’ART. Cette
combinaison des deux stratégies permet a SART de converger plus rapidement que le SIRT, tout en
conservant une meilleure robustesse au bruit que UART classique.

Par ailleurs, contrairement a UART classique qui considere une contribution binaire des pixels
traversés, le SART modélise plus précisément l’intersection entre les rayons et les pixels. Pour cela,
chaque rayon est échantillonné en plusieurs points, et la valeur de l’image en chacun de ces points
est estimée par interpolation bilinéaire a partir des pixels voisins. Les coefficients de projection
correspondent alors aux longueurs réelles d’intersection entre le rayon et les pixels, ce qui fournit
une représentation plus fidéle de la géométrie de |’acquisition.

La mise a jour d’un pixel s’écrit alors :
!
bj — Pj
Zjee n Té le]
k+1 k w=1"jw
O 00y
Zjee 7"ji

(32)

ou rji représente la contribution du pixel i a la projection j, et ou la somme porte sur I’ensemble
des raies j appartenant a un méme angle de projection 6 .

Grace a cette pondération, SART produit généralement des reconstructions de meilleure qualité
que U’ART, tout en conservant une vitesse de convergence supérieure a celle du SIRT.

Il existe également une troisieme famille de méthodes, dites statistiques (par exemple le Maximum
Likelihood Expectation Maximization), qui modélisent explicitement la nature stochastique du bruit
de détection afin d’améliorer la reconstruction, notamment en présence d’une faible dose ou d’un
fort bruit. Ces approches ne sont pas détaillées ici mais complétent le panorama des méthodes de
reconstruction tomographique.

5 - Les artefacts dans les images reconstruites

Comme nous l’avons vu dans les sections précédentes, la reconstruction du volume de I’échantillon
nécessite de reconstruire ’image de chaque coupe, a chaque hauteur, a partir de son sinogramme.
Dans un cas idéal, cette reconstruction serait parfaite, sans bruit ni artefacts. Cependant en
pratique, différents problemes peuvent survenir lors de [’acquisition des données, dégradant les
sinogrammes puis, par conséquent, le volume reconstruit. Cette section présente les principaux
artefacts observés et leurs origines.

5.1 - Les artefacts dus a la mauvaise estimation du centre de rotation

Comme vu dans la section 2.2, la projection d’un point dépend de la position du centre de rotation
utilisé lors de la reconstruction. Si ce centre est mal estimé, la trajectoire théorique de chaque
point ne correspond plus a sa trajectoire réelle sur le sinogramme. Ce décalage produit des
artefacts caractéristiques en forme de U dans les coupes reconstruites.
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Pour illustrer cet effet, la figure 20 présente la méme coupe reconstruite en partant de la position
réelle du centre de rotation et en lui appliquant volontairement un décalage horizontal (offset), a
’aide d’un curseur permettant de parcourir plusieurs valeurs de décalage. Plus ’écart introduit
par rapport a la position réelle est important, plus les artefacts en U sont marqués comme on peut
le voir sur la Figure 20.

0137_FeS20C5_2, slice 512 (ptomotz=0.00 + ptz=32.65) 0134_FeS20C5_2, slice 512 (ptomotz=0.00 + ptz=32.65) 0137_FeS20C5_2, slice 512 (ptomotz=0.00 + ptz=32.65)
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Figure 20 : La méme coupe reconstruite avec des axes de rotation différents : a gauche un axe tres mal
estimé (40 pixels d’écart), au centre un axe mieux estimé (10 pixels d’écart) et a droite [’axe estimé est le
plus proche de [’axe de rotation réel. Crédits photo : ligne PSICHE du Synchrotron SOLEIL

Pour corriger cet artefact, il faut réestimer le centre de rotation de ’image. Pour cela, on exploite
la symétrie liée a la géométrie d’acquisition : comme ’échantillon tourne autour d’un axe de
rotation fixe, les projections a 0° et a 180° sont symétriques par rapport a l’axe de rotation de
l’échantillon.

On calcule alors, dans le domaine de Fourier, la corrélation croisée entre ces deux images (en
inversant préalablement ’une des projections) afin de déterminer le décalage qui la maximise :

corr(po, pis) = F~ (F(po) - F i) (33)
avec :
e pola projection a0’

« pi%¥ la projection a 180° retournée par rapport a l’axe de symétrie

o F et F~1lrespectivement la transformée de Fourier et la transformée de Fourier inverse,

e F() le conjugué complexe de la transformée de Fourier

. corr(po, pi’é'{,) la fonction de corrélation croisée entre les deux projections, dont le maximum

indique le décalage optimal entre les deux images.

La position du maximum de cette fonction de corrélation correspond au décalage qui aligne le
mieux les deux projections symétriques, et donc a l’écart entre le centre de rotation utilisé et le
centre de rotation réel. Comme cette fonction est calculée sur une grille discrete de pixels, ce
maximum ne peut étre localisé qu’a un pixel pres. Afin d’obtenir une estimation plus précise, on
ajuste une parabole y = ax? + bx + c sur les quelques points de corrélation entourant ce maximum,
avec x les positions autour du maximum (en pixels) et y les valeurs de corrélation correspondantes.

cps b ’ O
La position du sommet de cette parabole, x,,,, = — 20 donne alors le décalage avec une precision

sous-pixellique. C’est cette valeur affinée qui est finalement utilisée pour corriger la position du
centre de rotation.
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5.2 - Les artefacts dus aux contrastes de phases

Aux hautes résolutions spatiales, |’échantillon observé est nécessairement de petite taille et donc
généralement peu absorbant, en particulier dans les applications médicales et biologiques. Le signal
d’absorption devenant alors trés faible, la contribution du signal de contraste de phase, di a la
réfraction aux petits angles des rayons X dans |’échantillon, n’est plus négligeable devant le signal
d’atténuation.

Or, les algorithmes de reconstruction classiques, comme la rétroprojection filtrée, supposent une
atténuation purement absorbante et ne prennent pas en compte cette contribution de phase. Cela
produit des artefacts caractéristiques dans les coupes reconstruites, sous la forme de franges claires
et sombres localisées aux interfaces entre deux matériaux, comme on peut le voir sur la Figure 21.
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Figure 21 : Franges de contraste de phase visibles aux interfaces entre matériaux sur une projection.
Crédits photo : ligne PSICHE du Synchrotron SOLEIL

Plusieurs approches ont été développées pour corriger cet effet. Parmi les plus utilisées, la méthode
de Paganin [15] applique un filtre passe-bas sur chaque projection, dans le domaine de Fourier,
avant reconstruction. Sous U’hypothese d’un échantillon homogene caractérisé par un unique
rapport §/8 entre les parties réelle et imaginaire de l’indice de réfraction, ce filtre permet
d’atténuer fortement les franges dues au signal de phase a partir d’une seule image par angle de
projection, sans nécessiter d’acquisition a plusieurs distances de propagation.

Figure 22 : Coupe d’un échantillon avant (a gauche) et aprés (a droite) [’application de [’algorithme de
Paganin. On peut voir que les frontiéres entre les matériaux sont plus marquées apres ’application de
[’algorithme. Crédits photo : ligne PSICHE du Synchrotron SOLEIL
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5.3 - Les artefacts dus aux angles manquants (missing wedge artefact)

Comme nous [’avons vu dans la sous-section 3.3, la transformée de Fourier d’une projection d’une
image est équivalente a une tranche de la transformée de Fourier de cette image.

Il peut arriver qu’on ait une vue limitée due a la géométrie de ’expérience, qui ne permet pas
d’acquérir toutes les orientations. On parle alors d’artefact de missing wedge, ou angles
manquants.

Pour illustrer cela, on peut voir le cas des presses de Paris-Edimbourg qui permettent d’acquérir
une tomographie pendant U’application d’une forte pression et d’un chauffage simultané de
l’échantillon.

Sur la presse UTOPEC de la ligne PSICHE, cette presse posséde deux colonnes qui bloquent les rayons
X sur 15 degrés, comme on peut le voir sur la Figure 23.

Scintillator
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Figure 23 : lllustration d’une tomographie en rayonnement synchrotron avec [’UToPEC : a gauche le cas ou
le faisceau est détecté par le scintillateur et a droite le cas ou les colonnes bloquent le faisceau [16]

En conséquence, les coefficients de Fourier correspondant a ces orientations manquantes ne
peuvent pas étre directement déterminés. Cela se traduit par un manque d’informations dans
certaines régions de |’espace de Fourier, ce qui peut entrainer des artefacts ou des ambiguités dans
’image reconstruite. Pour illustrer numériquement cet effet, on simule cette perte d’information
angulaire sur le fantome de Shepp-Logan : la Figure 24 compare la transformée de Fourier de
’image originale, compléte, a celle obtenue aprés reconstruction a partir de projections
incompletes. On y observe clairement |’apparition d’une région ou les coefficients sont manquants,
ce qui donne son nom a ’artefact missing wedge.

Figure 24 : Comparaison entre les transformées de Fourier du fantéme de Shepp-Logan sans bruit (gauche)
et reconstruite (droite)
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Or, la reconstruction par rétroprojection filtrée suppose implicitement une couverture angulaire
compléte de l’espace de Fourier. Lorsque ce n’est pas le cas, [’absence de ces coefficients rend la
reconstruction de l’image moins précise : les artefacts typiques incluent des stries orientées dans
la direction des angles manquants, ainsi que des flous localisés dans les zones ou |’information fait
défaut, ce qui peut influer sur le résultat (cf. Figure 25).

Figure 25 : Comparaison entre I'image originale (a gauche) et I'image reconstruite avec artefact de missing wedge, avec
des angles manquants de 15 degrés (a droite). On peut voir les stries orientées dans la méme direction sur le fantéme
reconstruit avec les angles limités.

Plusieurs approches ont été développées pour atténuer ce type d’artefact. Les méthodes
d’apprentissage profond appliquées a la reconstruction tomographique ont connu un essor
important ces derniéres années [17, 18], que ce soit en complément des méthodes de
reconstruction classiques ou de maniere plus intégrée. Parmi elles, les approches favorisant la
régularisation des contours, telles que les méthodes basées sur la variation totale (TV-FISTA), ou
les techniques de deep unfolding adaptées aux acquisitions a densité angulaire limitée [19],
permettent de mieux compenser ’absence d’information dans certaines régions de |’espace de
Fourier que les méthodes analytiques classiques. Ces approches ne sont pas détaillées ici, mais
illustrent les directions actuellement explorées pour limiter "impact de cet artefact.

5.4 - Les artefacts dus a un échantillon trop absorbant (metal artefact)

Un autre type d’artefact courant en tomographie apparait lorsque I’échantillon contient des zones
trés fortement absorbantes, typiquement des inclusions métalliques. C’est notamment le cas en
imagerie médicale, ou les protheses ou implants dentaires métalliques atténuent le faisceau de
rayons X de facon beaucoup plus importante que les tissus environnants.

Cet artefact trouve son origine dans plusieurs phénoménes physiques que les méthodes de
reconstruction classiques comme la FBP ne prennent pas en compte, puisqu’elles supposent un
faisceau monochromatique et une atténuation purement rectiligne :

» Le durcissement de faisceau : le faisceau de rayons X étant polychromatique, les photons
de basse énergie sont absorbés préférentiellement lors de la traversée du métal, ce qui
décale le spectre vers les hautes énergies et rend l’atténuation apparente non linéaire avec
[’épaisseur traversée ;

« Le diffusé : la forte densité électronique du métal favorise la diffusion Compton des
photons, qui ne suivent alors plus une trajectoire rectiligne entre la source et le détecteur,
biaisant ainsi la mesure ;

« Le bruit : atténuation tres forte induite par le métal peut conduire a un nombre de photons
transmis quasiment nul, ce qui dégrade fortement le rapport signal sur bruit sur ces lignes
de mesure.
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Ces trois effets combinés produisent des artefacts caractéristiques dans les images reconstruites :
raies noires et blanches, stries en étoile partant des zones métalliques et taches sombres localisées,
comme on peut ’observer sur la Figure 26, aussi bien sur une acquisition réalisée avec la presse
UToPEC que sur un cas médical classique (plombage dentaire).

presse UToPEC (gauche, crédits photo : ligne PSICHE du Synchrotron SOLEIL) et méme artefact causé par un
plombage dentaire (droite) [20]

Pour corriger cet artefact, deux grandes familles d’approches existent. La premiére consiste a
remplacer les projections contaminées par le métal dans le sinogramme, par interpolation ou a
’aide d’une image a priori obtenue par segmentation, avant de reconstruire [’image. La seconde
cherche plutot a modéliser plus finement les phénomenes physiques a l'origine de l'artefact
(durcissement de faisceau, diffusé) pour les intégrer directement dans la reconstruction. Ces
méthodes sont explicitées dans le troisieme chapitre de la thése de Long Chen [13].

6 - Les applications

6.1 - Diagnostics et recherches médicaux

La tomodensitométrie est largement utilisée en médecine préventive et dans le dépistage de
maladies, notamment pour la détection de plusieurs types de cancer. La colonographie par CT, ou
coloscopie virtuelle, consiste a réaliser un scanner du célon et du rectum afin d’y détecter des
polypes ou des tumeurs pouvant étre liés au cancer colorectal. Elle permet ainsi d’éviter le recours
a la coloscopie traditionnelle, un examen invasif, le patient étant simplement allongé sur une table.
Elle permet également d’obtenir un volume en trois dimensions que |’on peut parcourir coupe par
coupe, la ol une caméra doit étre déplacée pour obtenir chaque nouvelle image (cf. Figure 27).
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Figure 27 : gauche, schéma de principe d’une coloscopie traditionnelle [21]. A droite, colonographie par
CT d’une masse rectale : [’'image de gauche est un rendu volumique et [’image de droite est une coupe
fine [22].

Elle permet également de faire de l’imagerie fonctionnelle, comme une angiographie avec injection
de contraste, qui permet de visualiser les anévrismes, les blocages ou les caillots de sang
(cf. Figure 28).

Figure 28 : Une angiographie par CT. On peut voir le cceur, les artéres et les vaisseaux sanguins du
patient [23]

La tomographie permet aussi de faire avancer la recherche médicale, notamment lors d’analyses
postmortem de tissus biologiques. Une étude sur des souris a par exemple utilisé la tomographie
sur la ligne ID19 de I’ESRF a Grenoble pour observer I’évolution de leurs os avec l’age en ’absence
de sclérostine, une protéine qui freine normalement la croissance osseuse [24]. Les tomographies
ont été réalisées sur le tibia et le fémur des souris (cf. Figure 29).
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Figure 29 : Reconstruction du tibia a différents dges des souris [25]
6.2 - Sciences du patrimoine et archéologie

La tomographie trouve aussi des applications en dehors du champ médical, notamment en
archéologie. Des chercheurs ont réussi a réaliser des scans tomographiques d’un fossile a [’aide de
rayons X, une méthode non destructive, contrairement a ’approche plus courante ou les fossiles
étaient analysés numériquement par une technique de broyage en série, qui est destructive.

Emo vorticaudum

Punk ferox
seclion sériée

Figure 30 : Sections de tomographie par rayons X en série (en haut) et par rayons X synchrotron (SR uCT,
en bas) des fossiles d’aculiferes Punk ferox et Emo vorticaudum [26]

Elle permet également d’étudier des artefacts anciens, comme des parchemins enroulés sur eux-
mémes : la tomographie permet de les dérouler virtuellement afin d’en étudier le contenu sans les
détruire. Des chercheurs ont par exemple déroulé numériquement une tablette de défixion trouvée
lors des fouilles de [’ancien hopital Porte-Madeleine a Orléans, et d’en décoder les inscriptions.
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Figure 31 : Tomographie in situ aux rayons X d’une tablette de défixion provenant de la sépulture F6209.

En haut photographie de la tablette et reconstruction du volume apres [’acquisition (crédits : SAVO 2024).

En bas détail sur une petite zone test, de part et d’autre de la feuille de plomb (a gauche et a droite de

I’image) : des inscriptions apparaissent sur les deux faces donc la tablette pourrait étre inscrite en recto-
verso (crédits : Synchrotron SOLEIL) [27].

6.3 - Géophysique

Au-dela du patrimoine, la tomographie est aussi un outil précieux pour l’étude des matériaux
terrestres dans des conditions extrémes de température et de pression caractéristiques des
intérieurs planétaires. L’imagerie a grande vitesse permet notamment d’examiner le
comportement de liquides magmatiques, tels que leur viscosité, leur tension de surface ou leur
immiscibilité. Par exemple, cette technologie a permis d’obtenir les premiéres mesures de
propagation de silicate fondu a travers une matrice de silicate solide, dans un mélange de roche
magmatique rhyolitique naturelle finement broyée.

Figure 32 : Coupe reconstruite de [’échantillon a 3 GPa et 1600 K et représentation volumique de la
distribution de la fusion (en marron) dans le volume [28]
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6.4 - Mécanique des matériaux

Dans un registre proche mais appliqué cette fois aux matériaux manufacturés, la tomographie
permet également de réaliser des expériences in situ en acquérant les différents états d’un
échantillon au cours du temps. Cela a par exemple permis a des chercheurs du Centre des Matériaux
- Mines Paris (PSL) de réaliser pour la premiere fois l’imagerie 3D en temps réel, par rayons X, de
la déformation et de la rupture de ’acier sous hydrogene gazeux sous pression [29]. L’objectif est
de comprendre comment U’hydrogene fragilise les aciers utilisés dans les infrastructures de
transport, un enjeu fondamental pour garantir la sécurité des futurs réseaux hydrogene. Pour cela,
plusieurs tomographies ont été réalisées a différentes étapes d’un essai de traction, a l’aide d’une
cellule de traction couplée a une chambre de pression sous hydrogene.
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Figure 33 : Tomographie in situ aux rayons X d’une éprouvette miniature d’acier ferritique testée sous un
essai de traction de 190 bars d’hydrogene gazeux [29].

Pour d’autres exemples dans le domaine des sciences des matériaux, on peut se référer a la
ressource La tomographie en sciences et mécanique des matériaux [30].

7 - Conclusion

Cet article a présenté les principes de la tomographie par rayons X, de l’acquisition des données a
la reconstruction des images, en s’appuyant sur le formalisme de l'opérateur de Radon et le
théoréme de coupe-projection. Si la rétroprojection filtrée reste la méthode la plus utilisée en
pratique, les approches algébriques itératives (ART, SIRT, SART) offrent une meilleure robustesse
face au bruit et aux données incomplétes. Nous avons également vu que la qualité des
reconstructions dépend fortement de la maitrise des artefacts (centre de rotation, contraste de
phase, angles manquants, matériaux absorbants), dont la correction motive aujourd’hui le
développement de méthodes basées sur |’apprentissage profond.

Enfin, la diversité des applications présentées, au-dela du domaine médical, confirme que la
tomographie s’est imposée comme un outil d’investigation non destructif essentiel dans de
nombreux domaines scientifiques, en particulier grace aux performances offertes par le
rayonnement synchrotron.
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L'imagerie médicale accompagne le patient a chaque étape du soin : dépistage, diagnostic et suivi
d'un traitement. Elle repose sur plusieurs techniques : radiographie, scanner, IRM (imagerie par
résonance magnétique), échographie ou encore tomographie par émission de positons. Dans
beaucoup de ces techniques un appareil mesure d'abord un signal, puis une reconstruction de
limage est effectuée a partir de ces mesures. Par exemple, en IRM, l'appareil mesure ce qu’on
appelle des coefficients de Fourier de l'image, en scanner, il mesure des projections de rayons X
sous de nombreux angles.

Cette chaine d'acquisition pose un premier probléme. Afin d’avoir des images de meilleure qualité
il est nécessaire d’effectuer plus de mesure ce qui augmente la durée de ’examen et son codt.
Pour pallier ce probleme il faut donc réduire le nombre de mesures ou recourir a un équipement
moins complexe. L'image calculée est alors dégradée, elle est bruitée, floue ou marquée
d'artefacts. Le probleme devient alors un probleme de reconstruction d’images : comment
retrouver une image exploitable malgré des mesures incomplétes ?

Un second probleme concerne l'analyse automatique des images. Des réseaux de neurones aident
de plus en plus au diagnostic, par exemple pour repérer une tumeur. Pour ce faire, ils sont entrainés
sur des jeux de données comprenant énormément d’images. Or un jeu de données médicales est
difficile a constituer, il faut acquérir les examens, obtenir les autorisations et anonymiser les
données. Il faut aussi que des médecins annotent les images. De plus, les images proviennent
souvent d'appareils et de protocoles différents, ce qui peut biaiser l'apprentissage. Enfin, les
maladies rares sont peu représentées. Le réseau apprend alors surtout a reconnaitre les cas
fréquents, et il est moins performant sur les cas rares, qui sont pourtant parmi les plus importants
a détecter. Une solution est de compléter le jeu de données avec de nouvelles images, sans
nouveaux examens ni nouveaux patients : c'est l'augmentation de données.

L'intelligence artificielle générative apporte une réponse a ces deux problémes. Un modéle
génératif apprend, a partir dexemples, ce qu'est une image médicale plausible. Il peut ensuite
créer de nouvelles images du méme type. Parmi ces modeles, les modeles de diffusion occupent
une place importante depuis 2020. Leur idée est simple : on apprend a un réseau de neurones a
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retirer du bruit d'une image, un peu a la fois. En partant d'un bruit pur et en le retirant étape par
étape, on voit apparaitre une image. Ces modeles produisent des images variées et de bonne
qualité. On peut aussi les guider par une information connue, comme une classe (bénin ou malin),
un masque ou une mesure.

Cet article présente ces modeles et deux de leurs usages en imagerie médicale :

e L'augmentation de données : créer de nouvelles images pour mieux représenter les cas
rares ;

e La reconstruction d'images : retrouver une image exploitable a partir d'une acquisition
bruitée, floue ou incompleéte.

Ces deux usages reposent sur la méme connaissance : le modéle sait ce qu'est une image médicale
plausible. Cependant ils sont utilisés dans des cas bien différents. Une image générée ne représente
aucun patient précis alors qu’une image reconstruite représente un patient réel et doit rester fidele
a ses mesures. Un modele qui ajoute un détail plausible mais faux met alors le diagnostic en danger.
On parle alors d'hallucination.

Application 1 : générer de nouvelles images (augmentation de données)

X173 X0

bruit pur nouvelle image,
xr~ N, D aucun patient réel
Application 2 : reconstruire I’image d’un patient
y corrige chaque pas du processus inverse

| v v
mesure y X2173 X173

[RM accélérée bruit pur image du patient

(incompléte) xr~ N(O, 1) reconstruite

Figure 1 : Les deux usages étudiés. En reconstruction, le modeéle doit respecter la mesure du patient.
1 - Modeles de diffusion : fondements théoriques

Un modele génératif apprend, a partir d’un jeu d’exemples, a produire de nouvelles données. Dans
notre cas ce sont des images médicales. Ces images ne sont pas des copies de celles du jeu initial,
cependant elles conservent les propriétés générales, telles que les contrastes, les structures
anatomiques ou les textures caractéristiques du type d’examen considéré.

Les premiers modeles de diffusion modernes apparaissent en 2015 [1]. Les DDPM (Denoising
Diffusion Probabilistic Models) popularisent ensuite la méthode en 2020 [2]. Leur apprentissage est
stable et ils permettent de controler la génération. Ces deux qualités expliquent leur intérét en
imagerie médicale.
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1.1 - Principe général

Un modele de diffusion utilise deux processus opposés :

e Le processus direct qui ajoute du bruit a une image et la déstructure jusqu’a ce qu’elle ne
soit plus qu’un bruit blanc gaussien. Il est fixé a ’avance.

e Le processus inverse qui retire ce bruit pas a pas et permet de récupérer l’image originale.
Il est appris par un réseau de neurones

Forward Diffusion
Process

\ 4

00O

Noise

Reverse Diffusion
Process

Figure 2 : Processus direct et inverse d’un modele de diffusion, illustrés sur un patch d’une coupe IRM
axiale de cerveau. Le processus direct ajoute progressivement du bruit gaussien jusqu’a un bruit pur. Le
processus inverse, appris par le réseau, reconstruit [’image en retirant le bruit étape par étape.

Une fois l’apprentissage terminé, le processus de génération s’effectue de la maniére suivante :
une image ne contenant que du bruit est créée, le réseau applique alors le processus inverse sur ce
bruit, et une nouvelle image est générée étape par étape.

Le mot débruiter peut préter a confusion. En effet, aucune image n’est cachée dans le bruit de
départ, le réseau construit une nouvelle image, en la rapprochant a chaque étape des images
apprises. Deux bruits de départ différents donnent donc deux images différentes.

Une expérience de pensée : \

Prenons un jeu de coupes IRM du cerveau. Le modeéle repere des propriétés communes : la forme
du crane, les contrastes entre les tissus, certaines symétries, la forme des sillons, etc... Il
apprend aussi les variations normales entre les patients. Il peut ensuite créer une nouvelle
coupe qui respecte ces propriétés.

1.2 - Le processus direct

On note x, ’image de départ. Le processus direct produit les images xy,x,,...,xy. L'image est
légérement bruitée et déstructurée a chaque étape pour qu’a la fin, x; approxime un bruit blanc
gaussien. Par déstructuration, on entend la disparition progressive de |’organisation spatiale de
’image : les contours, les formes et les contrastes s’effacent peu a peu sous ’effet du bruit ajouté.

Il n’est pas nécessaire de calculer toutes les étapes. On peut obtenir directement x; a partir de
Xo -

xtzﬁx0+ 1—are, e~N(0,1) (1)
Le terme ¢ est un bruit gaussien de méme taille que 'image et le coefficient @, décroit de 1 vers

0. L’équation contient donc deux parties :
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e . /a,x, quiest la part de signal encore conservée ;

e /1—@a; ¢ quiest la part de bruit introduite.

Les racines carrées s’appliquent aux amplitudes. Les coefficients a; et 1 — @, donnent alors les
parts de puissance. Le rapport signal sur bruit vaut :

Qg
RSB(t) = 1-g (2)

Au début du processus, @, est proche de 1 et 'image reste visible, tandis qu’a la fin, @, tend vers
0 et le bruit domine entierement l’image. La suite des valeurs de @, forme ce que ’on appelle le
planning de bruitage. Celui-ci est fixé avant |’apprentissage, car il ne dépend pas des données : il
suffit de définir a ’avance la quantité de bruit a ajouter a chaque étape, le réseau n’a donc pas a
’apprendre.

part

A

sgignaley. =~ 00000 @ —----- bruit 1 — &

» étape t

0 T

Figure 3 : Lecture qualitative du planning de bruitage : la part de signal décroit tandis que la part de bruit
augmente. Les formes exactes dépendent du planning choisi.

1.3 - Le processus inverse et I'apprentissage

Le réseau de neurones est noté &4. Il s’agit d’une fonction comportant un grand nombre de
parametres, notés 6, dont les valeurs sont modifiées pendant ’apprentissage. Il recoit deux
informations : I’image bruitée x; et l’étape t. Son but est d’estimer le bruit présent dans x,. Cette
estimation permet ainsi de calculer une image un peu moins bruitée.

L’apprentissage suit quatre étapes simples :

1. On choisit une image x,.

2. On choisit une étape t et un bruit ¢.

3. On calcule ’image bruitée x,.

4. Le réseau prédit le bruit. On compare alors sa réponse au bruit réel «.

La fonction de colt est une erreur quadratique moyenne entre le bruit réel et le bruit prédit :

L(6) = Ellle — g9 (x;, DII?] 3)

Le bruit & est connu, car le programme vient de le générer, il sert de réponse attendue pendant
"apprentissage. La norme mesure U’erreur sur tous les pixels et ’espérance représente la moyenne
sur les images, les étapes et les bruits. L’apprentissage regle les parameétres 6 pour réduire cette
erreur.
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Xt = a; X X0
Etapes1a3 t tiré au hasard
fabriquer
un exemple
d’entrafnement —
image bruitée image réelle du jeu bruit tiré au hasard
vrai bruit &
- N
o Comparaison
Etape 4 [ m——-1
prédire H I:I H
le bruit,
puis comparer :
réseau ey(x;, 1) bruit prédit &
‘ - - J
l ______________________________________________________ Bl

mise a jour de ¢

Figure 4 : Schéma des étapes de [’apprentissage.

Cet apprentissage est un probléeme de régression, il ne met pas deux réseaux en concurrence,
comme dans un GAN (Generative Adversarial Network). Il est donc souvent plus stable.

Le réseau est le plus souvent un U-Net, concu a l'origine pour la segmentation d'images médicales,
c'est-a-dire pour isoler un organe ou une lésion. Ce type de réseau est composé de deux branches,
une branche descendante et une branche montante. La branche descendante analyse limage a
plusieurs échelles et la branche montante retrouve progressivement la résolution initiale, des
connexions directes entre les deux permettent de conserver les détails fins. Le réseau recoit aussi
'étape t en entrée, ce qui lui permet d'adapter son traitement au niveau de bruit présent dans
limage.

Pour générer une image, ce réseau est appliqué de facon répétée : il transforme x; en x;_;, puis
Xr_1 €N xp_,, et ainsi de suite jusqu’a obtenir x,. Cette répétition donne de bons résultats mais
colite cher en temps de calcul, c'est pourquoi deux familles de méthodes cherchent a limiter ce
colit. Les DDIM (Denoising Diffusion Implicit Models) qui permet de réduire le nombre d'étapes
nécessaires, et les modeles de diffusion latente qui travaillent sur une version compressée de
limage.

1.4 - Génération conditionnelle et guidage

Sans information supplémentaire, le contenu de 'image générée est aléatoire : le modele peut
produire un cerveau sain comme un cerveau malade. Pour compléter un jeu de données, on veut
au contraire choisir ce que l’on génere, par exemple une lésion rare. On fournit alors au réseau une
information supplémentaire c, appelée condition. Le réseau recoit trois entrées :

& =¢gg(xst,0) (4)

La condition peut étre une classe (« sain », « lésion »), un masque qui indique ou placer la lésion,
ou une autre image du méme patient. Elle ne fixe pas tous les pixels, elle indique seulement ce
que l’image doit respecter. Par exemple, la condition « lésion dans le lobe frontal » autorise encore
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plusieurs formes et plusieurs anatomies. A partir du méme bruit de départ, chaque condition
conduit ainsi a une image différente (figure 5).

En pratique, on régle aussi la force avec laquelle la condition est imposée, a ’aide d’un parametre
appelé force du guidage [6]. Une force trop faible respecte mal la condition. Une force trop grande
impose bien la condition, mais réduit la diversité des images et peut créer des défauts. Il faut donc
trouver un compromis. Nous retrouverons ce type de réglage dans la seconde application, la
reconstruction d’images.

condition ¢ image générée

. réseau eg(x;, 1, €) )
¢ = «sain » Cerveau sain
méme bruit
de départ
. réseau gy(x;, 1, ¢) Lésion placée
c= «lésion » v
librement
xr~ N, )
réseau gy(x;, 1, ¢) Lésion a I’endroit
c=

du masque

v

v

v

Figure 5 : A partir du méme bruit de départ, la condition c oriente la génération. Images illustratives : la
lésion est simulée.

1.5 - Ce que le modele apprend : le score

Jusqu'ici, nous avons présenté le réseau comme une fonction qui prédit le bruit présent dans une
image. La méme information peut étre interprétée autrement.

Ainsi, le score donne une autre lecture du modeéle. Il s’écrit :

se(xt, t) = Vy logp:(xy). (5)

Ce gradient indique dans quel sens modifier les pixels. La modification rend [’image plus probable
selon le modeéle. Pour un bruit gaussien, le score est directement lié au bruit prédit :

Se(xt,t) = ——. (6)

Le score pousse donc [’image vers une forme plausible. Lors d’une reconstruction, un autre terme
la pousse vers la mesure du patient.

A retenir avant les applications

Le modele de diffusion apprend progressivement a transformer une image bruitée en une image
cohérente et réaliste. Lors de cette génération, une condition, comme une description textuelle
ou une image de référence, peut guider le modeéle. Elle influence ainsi la maniére dont [’image
est reconstruite et permet de mieux contréler le contenu de l’image finale.
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1.6 - Approche voisine : les normalizing flows

Les modeéles de diffusion ne sont pas la seule facon de transformer un bruit simple en une image
complexe. Une autre famille de modeéles, les normalizing flows, permet également de générer de
nouvelles images.

( ) ' =
Z = f(Y)
~ Normalizing Direction =
S’ —
N >~
Y i _y
Y =g(2)
Generative Direction
(- S ~ J
Base distribution Z Target distribution Y

Figure 6 : Principe d’un normalizing flow : une transformation inversible g relie une distribution simple Z
a la distribution complexe des images Y.

Au lieu d’ajouter du bruit étape par étape, un normalizing flow apprend une seule fonction g,
inversible, qui transforme directement une variable simple z (par exemple gaussienne) en une
image y :

y = g(2).

Pour générer une nouvelle image, il suffit de tirer un z au hasard (le point rouge sur le schéma de
la Figure 6) et de calculer y = g(z). Une seule opération, sans les nombreuses étapes de débruitage
utilisées en diffusion.

La difficulté est que g doit aussi permettre de calculer la probabilité d’une image réelle y, pour
pouvoir entrainer le modéle. En notant f = g1, cette probabilité s’écrit :

py(¥) = pz(f ) ldetVf ().

Le premier terme mesure si z = f(y) est une valeur plausible pour la loi simple p,. Le second terme,
le déterminant du jacobien, corrige un effet de changement d’échelle. En effet, transformer
’espace peut « étirer » ou « comprimer » les probabilités, un peu comme étirer un segment de
longueur 1 en un segment de longueur 2 divise par deux la densité de probabilité par unité de
longueur. Ce terme généralise cette idée a une image entiére.

L’entrainement consiste a choisir les parametres de g de facon a rendre py,(y;) la plus grande
possible pour chaque image réelle y; du jeu de données.

Il est important de noter que les modeles de diffusion dominent largement le domaine de la
génération d’images, de molécules, de protéines etc... Et ce parce que ces modéles permettent
d’obtenir des résultats de haute qualité avec une bonne variation. Les normalizing flows classiques,
comme ceux présentés plus haut, restent moins utilisés a grande échelle, leur principal probléme
étant la génération d’images complexes.

Une évolution récente change cependant la donne : le flow matching. Cette méthode reprend ’idée
d’une transformation continue déja présente dans les normalizing flows, mais !’entraine d’une
facon proche de celle des modeles de diffusion, sans passer par un bruitage étape par étape. Le
résultat est une génération nettement plus rapide que la diffusion classique, pour une qualité
comparable. Cette approche commence a étre utilisée dans des systéemes de génération d’images,
de conception de molécules, en complément ou en remplacement de la diffusion traditionnelle.
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Pratique sur des images médicales

Sur des images médicales comme les mammographies, la diffusion a tendance a mieux restituer
la texture des tissus, au prix d’un temps de génération plus long. Les normalizing flows restent
une alternative intéressante lorsque la rapidité de génération est prioritaire.

2 - Application 1 : augmenter un jeu de données médicales

2.1 - Pourquoi 'augmentation classique ne suffit pas toujours

Face au manque de données évoqué en introduction, la premiére solution qui vient a U’esprit
consiste a multiplier artificiellement les images existantes. C’est le principe de |’augmentation
classique, une image du jeu de données est tournée, recadrée, ou voit son contraste légerement
modifié, afin de produire une variante qui viendra enrichir I’entrainement. Ces transformations ont
’avantage d’étre simples a mettre en ceuvre et tres rapides a calculer. Elles présentent toutefois
une limite fondamentale : elles ne font que modifier la présentation d’une image déja existante,
sans jamais en créer une nouvelle. Une lésion que l'on fait pivoter reste, anatomiquement,
exactement la méme lésion. Le jeu de données s’agrandit donc en apparence, mais la diversité
réelle des cas qu’il représente reste tres limitée.

C’est précisément la qu’un modele génératif apporte quelque chose. Plutot que de transformer une
image existante, il apprend les caractéristiques générales d’un ensemble d’images pour en produire
de nouvelles, qui n’ont pas d’équivalent direct dans le jeu d’entrainement. Il devient alors possible
de générer une anatomie différente, ou une lésion présentant une forme ou une localisation
inédite. Cette capacité ne rend pas pour autant l’augmentation classique obsoléte : les deux
approches poursuivent des objectifs différents et se complétent naturellement, la premiere
apportant du volume a moindre colt, la seconde une véritable diversité de contenu.

L’augmentation de données par diffusion suit un enchainement de plusieurs étapes. Le modele est
d’abord entrainé a partir des images réelles. Une fois cet apprentissage terminé, il est utilisé pour
produire de nouvelles images synthétiques. Ces images ne sont pas directement intégrées au jeu
de données. En effet, elles passent d’abord par un controle qualité, destiné a écarter les doublons
ainsi que les cas incohérents. Les images jugées satisfaisantes viennent alors enrichir le jeu de
données initial. Ce jeu enrichi peut enfin étre utilisé pour entrainer ou améliorer un modéle sur
une tache médicale donnée, par exemple classification ou détection d’anomalies.

2.2 - Choisir la condition

La condition doit correspondre au besoin médical et dépend des annotations disponibles.

e Une classe (« malin », « bénin », ...) peut représenter une maladie. Elle controle peu la forme
et la position de la lésion.

e Un masque fixe la forme et la position d’une région. Il fournit aussi une annotation pour la
future image.

e Une autre modalité peut servir d’entrée. Par exemple, une séquence IRM peut guider la
création d’une autre séquence.

e Des métadonnées peuvent préciser l’age ou le protocole d’acquisition. Elles peuvent aussi
introduire des biais.
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Garder les proportions du jeu de données

Lorsqu’une image est découpée en patchs, la proportion de patchs contenant une lésion doit
rester proche de la proportion de surface occupée par cette lésion dans l’image compléte :

Alésion

Diésion =
Aimage

Si cette proportion n’est pas respectée, le modele peut apprendre a générer presque
uniquement des images sans lésion, ce qui est irréaliste dans un contexte de dépistage.

Le jeu d’entrainement reste essentiel. Le modéele ne peut pas apprendre ce qu’il ne voit pas. Une
population absente du jeu restera absente des images générées.

2.3 - Entrainement et production des images synthétiques

Les images doivent avoir une orientation, une résolution et une échelle d’intensité cohérentes. Un
recalage peut aussi étre nécessaire. Ces traitements ne doivent pas supprimer une information
clinique.

Un exemple concret illustre ce compromis. Sur des mammographies découpées en patchs, un patch
dont la taille est trop faible par rapport a celle d’une lésion risque de ne contenir qu’une quantité
limitée d’informations pertinentes. Le réseau ne verra alors que des zones de tissu presque
uniformes, ce qui augmentera le risque d’apprendre a reproduire une intensité de gris moyenne
plutot qu’une texture réaliste. Le choix de la taille des patchs constitue donc un parametre
important, puisqu’il conditionne la quantité de contexte disponible et permet au modele
d’apprendre des structures médicales plausibles.

Le partage des données est effectué au niveau du patient. En effet, les images provenant d’un
méme patient sont systématiquement conservées dans le méme ensemble de données. Cela permet
d’éviter qu’un patient soit représenté a la fois dans les données d’apprentissage et dans celles de
test, ce qui pourrait entrainer une fuite de données, notamment lorsque plusieurs coupes trés
proches sont disponibles.

Une fois le modéle entrainé, plusieurs images sont générées afin d’augmenter la représentation des
classes les plus rares. La force du guidage influence le respect des conditions imposées lors de la
génération, tandis que le nombre d’étapes de diffusion influe principalement sur le temps de calcul
et la qualité des images produites.

Les images générées doivent ensuite faire ’objet d’un controle qualité. Les doublons ainsi que les
images présentant des incohérences sont éliminés. Enfin, un échantillon représentatif des images
générées doit étre examiné par un expert médical afin d’évaluer leur plausibilité et leur cohérence
avec les données cliniques attendues.

2.4 - Comment évaluer I'utilité des images générées

Une image réaliste n’est pas toujours utile. Il faut donc vérifier plusieurs points.

Evaluation possible Limite a garder en téte

Lecture en aveugle, recherche Un aspect réaliste ne garantit pas la

Réalisme e . s | s .
d’artefacts, distributions d’intensité  justesse clinique
Fidélité a la Classifieur externe, recouvrement Un outil automatique peut partager
condition avec un masque, lecture experte les biais du générateur
I
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m Evaluation possible Limite a garder en téte

Distances entre échantillons,
Diversité couverture des sous-groupes,
détection de doublons

Une forte dispersion peut aussi
provenir d’artefacts

Non- Recherche des plus proches voisins Une distance globale peut manquer
meémorisation dans le jeu d’entrainement une copie locale

Performance du modele aval sur un
Utilité test composé uniquement de
données réelles

C’est le critere décisif mais il
dépend de la tache choisie

Table 1 : Une évaluation multidimensionnelle des données synthétiques.

Pour ce qui est du réalisme il est aussi possible de soumettre les images a un test visuel : un
radiologue doit deviner, pour chaque image, si elle est réelle ou générée. Un taux de réussite
proche de 50 % indique que les images sont difficiles a distinguer. Ce type de vérification bien que
le plus fiable est aussi le plus long a organiser.

La distance de Fréchet (FID) est souvent utilisée puisqu’elle permet de comparer la distribution des
images générées a celle des images réelles dans un espace de caractéristiques appris. Une valeur
faible indique une bonne ressemblance globale, mais une valeur proche de zéro peut aussi signaler
un manque de diversité. On peut aussi vérifier que toutes les catégories de patients (age, sexe,
type d’appareil) sont bien représentées parmi les images générées, et pas seulement les cas les
plus fréquents du jeu d’entrainement.

Enfin, il est possible d’entrainer la méme architecture de réseau avec plusieurs jeux de données :
données réelles seules, augmentation classique, puis ajout d’images synthétiques. Le jeu de test
reste réel et indépendant. On compare ensuite la sensibilité, la spécificité et les résultats pour
chaque sous-groupe.

Exemple de protocole pour une classe rare

Un jeu contient 2 000 examens sans anomalie et 150 examens avec une lésion rare. Le modéle
crée de nouveaux cas de cette lésion. On entraine alors trois classifieurs : (A) avec les données
réelles ; (B) avec une augmentation classique ; (C) avec les données réelles et synthétiques. On
peut alors comparer les trois classifieurs sur un méme jeu de données test afin de juger la
qualité des images générées.

2.5 - Questions de confidentialité

Une image synthétique ne correspond pas directement a un examen médical réel et peut ainsi
faciliter le partage des données. Toutefois, sa génération ne garantit pas nécessairement
’anonymat des patients. En effet, un modéle surappris peut étre susceptible de reproduire, de
maniere partielle ou quasi identique, certaines images présentes dans les données d’entrainement.
Il est donc nécessaire de rechercher d’éventuelles copies ou similarités excessives et d’évaluer le
risque d’identification des patients. Enfin, la tracabilité et la provenance des données utilisées
pour entrainer le modeéle doivent étre maintenues.

3 - Application 2 : Reconstruire une image a partir de mesures

Dans la premiere application, le modeéle crée des images qui ne correspondent a aucun patient. Ici,
la situation est différente. L’image recherchée est celle d’un patient réel, et ’appareil en a fourni
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une mesure incompléte ou dégradée. Le modele de diffusion ne sert plus a inventer une image,
mais a compléter ’information qui manque dans la mesure, sans jamais la contredire.

3.1 - Du dispositif d’acquisition au probleme inverse

Un dispositif d’imagerie ne mesure pas nécessairement ’image directement. Il mesure un signal
physique dépendant des propriétés de ’objet observé. Ce processus peut étre décrit a l’aide d’un
modele physique, qui s’écrit :

y=Ax0+b (7)

Dans cette équation, x, est l’image recherchée, y est la mesure disponible, A représente I’appareil
et b représente le bruit de mesure.

En IRM, y contient les coefficients de Fourier mesurés. En tomographie, il correspond aux
projections acquises, tandis que, dans le cas d’un probleme de défloutage, A représente |’opérateur
de flou.

La mesure y étant connue, l’objectif est de retrouver ’image originale x,. Il s’agit d’un probléme
inverse. Sa résolution n’est pas nécessairement unique : plusieurs images peuvent étre compatibles
avec une méme mesure, ou avec des mesures tres proches. Il est donc nécessaire d’introduire des
informations supplémentaires sur les images recherchées. Ces informations sont appelées a priori
(ou prior).

Probléme direct : y = Azg+b

image du patient xg image floutée Axg bruit b mesure ¥y

flou A —|—

Y

Figure 7 : Le probleme direct va de ’image vers la mesure : [’appareil floute [’image, puis le bruit
s’ajoute. La reconstruction suit le chemin inverse, beaucoup plus difficile.

Une reconstruction classique minimise par exemple :

£ =argmin ||y —Ax|[*> + AR(x)
x — (8)

[ —
fidélité aux mesures  régularisation

Le premier terme mesure ’accord avec les données (l’image dégradée), il doit étre faible lorsque
’image explique bien la mesure. Le second terme impose une propriété choisie (un prior), il peut,
par exemple, favoriser une image lisse. Enfin, le coefficient A régle l’équilibre entre les deux
termes.

Un modele de diffusion apporte un prior appris de meilleure qualité. Il remplace alors une partie
des régles choisies a la main.
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3.2 - Lecture bayésienne : combiner mesure et connaissance a priori
La regle de Bayes exprime la méme idée :

_ p(y |1 x)p(x)

PN =00

<p(y | x)p(x) 9)

Le terme p(x) représente la plausibilité de l’image x. Le terme p(y | x), appelé vraisemblance,
indique dans quelle mesure l’image x est compatible avec la mesure observée y. Enfin, p(x | y)
combine ces deux informations.

Pour un bruit gaussien de variance o7, la vraisemblance s’écrit :
lly — AxII®
p(yIJC)<><eX1;>(——2 (10)
20

Une image qui explique mal la mesure observée a une faible vraisemblance. En effet, lorsque le
niveau de bruit est élevé, plusieurs images peuvent étre compatibles avec les données mesurées.
A Uinverse, lorsque la mesure est plus précise, elle contraint davantage la reconstruction et réduit

I’éventail des solutions possibles.

Deux forces pendant la reconstruction.

Le modele de diffusion rend ’image plausible et la vraisemblance permet d’imposer la mesure
du patient. C’est pourquoi les deux termes sont indispensables. Le prior, utilisé seul, peut
conduire & une image visuellement réaliste, mais qui peut porter de fausses informations. A
Uinverse, les mesures seules peuvent étre insuffisantes pour reconstruire une image de bonne
qualité.

Toute la difficulté consiste a trouver un équilibre entre ces deux termes. On peut assimiler ce
compromis a un curseur permettant d’ajuster l’importance accordée aux connaissances acquises
par le modéle sur les images (le prior), par rapport aux informations réellement fournies par les
mesures du patient. Dans les méthodes de reconstruction classiques, le coefficient A1 de |’équation
(8) joue ce role. La figure 8 illustre influence de ce parameétre sur le résultat du défloutage
présenté dans la figure 7.

Si U'on se fie trop a ce que ’appareil a mesuré, le modele n’aide presque pas. La reconstruction
cherche alors a expliquer chaque détail de la mesure, y compris son bruit. Ce bruit est fortement
amplifié et ’image devient inutilisable : le probléme n’est pas résolu.

Si ’on se fie trop a ce que le modeéle a appris, l’image devient nette et propre. Mais elle ressemble
davantage aux images vues pendant |’apprentissage qu’au patient. Le modeéle invente des détails
que la mesure ne contient pas : c’est ’hallucination évoquée en introduction. Sur la figure 8, les
sillons de l’image reconstruite sont ceux d’un autre cerveau.

Entre ces deux extrémes, un réglage donne ’image la plus fidéle au patient. Ce réglage n’est pas
universel : il dépend de ’appareil, du niveau de bruit et de ’image elle-méme.
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mesure | trop de mesure yon équilibre (FB-GDNM trop de modéle

bruit amplifié fidele au patient hallucination

image vraie

\

fidélité au patient

<— on se fie & la mesure on se fie au modeéle —»

Figure 8 : Le compromis entre mesure et prior sur [’exemple de la figure 7.
3.3 - Guidage par les mesures

Revenons au processus inverse de la partie 1. Lors de la génération, chaque pas utilise le score
V. logp,(x;) de la section 1.5. Ce score pousse l’image vers ce que le modele a appris, c’est-a-dire
vers une image plausible. Pour reconstruire, on veut davantage : une image plausible, mais aussi
compatible avec la mesure y du patient. On remplace donc ce score par le score conditionnel
V. logp.(x¢ | ¥), qui tient compte de la mesure. La regle de Bayes (9), appliquée a x;, le sépare en
deux termes :

Ve logp; (x; 1 y) = Vs, logp, (x¢) + % logp: (v | x¢) (11)

score a priori terme de mesure

Le terme p(y) de la régle de Bayes disparait, car il ne dépend pas de x;. Le premier terme est le
score de la section 1.5 : il est fourni par le réseau grace a l’équation (6). Il permet de « pousser »
’image vers ce que le modéle a appris. Le second terme « pousse » l’image vers ce que ’appareil
a mesuré. On retrouve le méme principe que celui des deux termes de la section 3.2.

Le processus inverse reste celui de la génération, seul le score change. En effet, a chaque pas,
’image est a la fois rendue plausible et rapprochée de la mesure. On dit que la mesure guide la
diffusion (figure 1).

La mesure y dépend de ’image finale x,, et non de ’image bruitée x,. Pour U’évaluer, le réseau
prédit d’abord a quoi ressemblera l’image finale. On simule la mesure que donnerait cette image,
puis on la compare a y. L’écart indique dans quel sens corriger ’image.

Ce calcul n’est qu’approché. En pratique, on pondere donc le terme de mesure par un coefficient
N -

Vx logpe (x| y) = Vi, logpe (x¢) +1¢ Vy, logpe (v | x¢) (12)
Le compromis de la section 3.2 apparait ici directement. Si 7, est trop petit, ce que le modeéle a
appris ’emporte : l’image est plausible, mais elle peut contenir des hallucinations. Si n; est trop

grand, ce que l"appareil a mesuré ’emporte : le bruit de la mesure est amplifié. Le coefficient 7,
est donc le curseur de la figure 8.
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Deux méthodes de référence reposent sur ce principe : DPS (Diffusion Posterior Sampling) [9] et
NMGDM (Pseudoinverse-Guided Diffusion Models) [10]. Ces méthodes donnent de tres bons résultats,
mais elles nécessitent toutes deux un réglage manuel de certains parameétres. Avant la
reconstruction, Uutilisateur doit définir le poids accordé aux mesures ainsi que, dans certain cas,
d’autres parametres. De plus, MGDM requiert une estimation du niveau de bruit associé aux mesures
de U'appareil.

Comment choisir ces réglages ? En pratique, on essaie plusieurs valeurs et on garde celle qui donne
’image la plus proche de 'image réelle. Cette démarche fonctionne en laboratoire, sur des images
simulées. Elle ne fonctionne pas a I’hopital, car ’image réelle du patient est justement ce que ’on
cherche. De plus, le bon réglage change avec ’appareil, le protocole et le niveau de bruit. Un
réglage choisi pour un examen peut donner une image bruitée, ou une hallucination, sur ’examen
suivant.

La méthode FB-GDM (Fully-Bayesian Guided Diffusion Models) [11] supprime ce réglage manuel.
Développée par Gatien Séguy, l’un des auteurs du présent article, en collaboration avec Thomas
Rodet, enseignant chercheur au laboratoire SATIE et DER SIEN de U’ENS Paris-Saclay, elle regle elle-
méme le bouton, & chaque pas, a partir de la mesure seule. L’idée est simple. A chaque pas, deux
sources d’information sont disponibles : ce que le réseau prédit et ce que l’appareil a mesuré. FB-
GDM estime la fiabilité de chacune, puis les combine en conséquence. On ferait de méme avec
deux thermometres de qualité différente : on accorde plus de poids au plus précis. Sur la figure 8,
le réglage trouvé de cette facon tombe au sommet de la courbe, sans utiliser l’image vraie.

FB-GDM est donc une méthode pratique. L’utilisateur fournit seulement la mesure et le modéle de
Uappareil : il n’a aucun hyperparamétre a régler et n’a pas besoin de connaitre le niveau de bruit.
Sur des problemes de défloutage et d’agrandissement d’images, FB-GDM atteint la qualité de MGDM
réglé a ’aide de ’image vraie [11]. Il reste fiable quand ’appareil ou le niveau de bruit change, et
il limite les hallucinations lorsque ’image difféere des images d’apprentissage. Ces propriétés le
rendent bien adapté a l’imagerie médicale, ou l’image vraie n’est jamais disponible et ou les
conditions d’examen varient.

DPS, NGDM et FB-GDM en une phrase

Avec DPS et MGDM, le dosage entre ce que le modele a appris et ce que l’appareil a mesuré se
régle a la main, souvent a l’aide d’images de référence. Avec FB-GDM, ce dosage est estimé a
chaque pas a partir de la mesure seule : aucun réglage n’est nécessaire.

Le prior et ’acquisition sont séparés. Le méme modeéle de diffusion peut donc servir avec plusieurs
appareils ou plusieurs niveaux de bruit. Deux conditions restent nécessaires : les images doivent
ressembler au jeu d’entrainement ; 'opérateur A doit aussi représenter correctement ’appareil.
Cette approche a été étudiée en IRM et en tomographie [8].

3.4 - Exemples en imagerie médicale

IRM accélérée. L’IRM mesure des coefficients de Fourier dans ’espace k. Mesurer moins de
coefficients réduit la durée de ’examen. Mais l’image obtenue directement contient des défauts.
Le guidage conserve les coefficients mesurés. Le prior complete les zones manquantes.

Tomographie a faible dose ou a peu de projections. Une dose plus faible ou un plus petit nombre
d’angles réduit U’exposition. Mais ’image contient plus de bruit et de stries. L’opérateur A
représente les projections. Le prior compléte ’information manquante. Il peut cependant ajouter
ou effacer une structure si la mesure est trop e.
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Défloutage et dispositifs a coat réduit. Une optique imparfaite ou un mouvement crée du flou. Un
noyau peut modéliser ce flou. La reconstruction utilise ce noyau et le prior. Si le noyau est faux, le
résultat peut sembler net sans étre fidéle.

3.5 - Différence : qualité visuelle et fidélité diagnostique

Un modele génératif peut produire des images particulierement réalistes, mais cette capacité
présente également des risques. Lorsque les mesures disponibles sont insuffisantes, le modéle peut
générer des structures qui ne correspondent pas a la réalité anatomique. Ce phénomene est
particulierement préoccupant en imagerie médicale, car il peut conduire a U’apparition de
structures inexistantes ou a la modification de détails cliniguement importants.

La validation doit donc inclure :
e La fidélité dans le domaine des mesures, par exemple U'erreur sur les coefficients IRM acquis ;
e Des métriques d’image telles que PSNR ou SSIM lorsqu’une référence est disponible ;
e Des métriques adaptées a la tache clinique, comme la détectabilité d’une lésion ;
¢ Une lecture experte en aveugle ;
e Des tests hors distribution : autre appareil, autre centre, autre protocole ou pathologie rare.

Le PSNR mesure une erreur entre les pixels, il ne mesure pas directement la valeur diagnostique.
Une belle image peut encore contenir une erreur locale importante.

Exemple de probléme pour la qualité d’images

Prenons I’exemple d’images cérébrales. D’un patient a l’autre, la forme précise des sillons varie
beaucoup, mais leur organisation générale reste la méme : certaines structures sont toujours
situées au méme endroit. Un modéle génératif peut trés bien apprendre les textures locales du
cerveau sans apprendre correctement ces relations spatiales globales. Il peut alors produire une
image qui semble réaliste au premier regard, mais qui décrit une anatomie qui n’existe pas. Ce
risque rejoint celui de ’hallucination déja évoqué pour la reconstruction : il concerne aussi la
génération pure de nouvelles images.

3.6 - Représentation de l'incertitude
Le processus inverse est aléatoire. On peut donc produire plusieurs reconstructions pour la méme
mesure. Si elles se ressemblent dans une zone, le résultat est stable. Si elles different, cette zone

reste incertaine.

A partir de K reconstructions x, ..., x®) on peut calculer une moyenne et une carte de variance
empirique :

1 ZK 1 ZK

_ N2

XZE X(k), Uzm (x(k)—x) . (13)
k=1 k=1

La variance montre les zones qui changent entre les reconstructions. Elle ne donne pas toujours
une probabilité exacte d’erreur. Elle aide cependant a repérer les zones sensibles.
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4 - Mise en ceuvre : de la démonstration au systéeme fiable

4.1 - Architecture et ressources de calcul

Le U-Net recoit l’image bruitée et U’étape t. Il traite l’image a plusieurs résolutions, ce qui lui
permet d’observer la forme générale et les détails. Des blocs d’attention peuvent aussi intégrer
une condition.

Un réseau 3D utilise plusieurs coupes en méme temps, il permet de mieux décrire le volume, mais
nécessite plus de mémoire. Un réseau 2D, lui, est plus léger. Il existe aussi des approches
intermédiaires qui utilisent un nombre faible de coupes ou des petits volumes.

L’entrainement des modeles de diffusion nécessite des ressources de calcul importantes et la
génération est lente, car elle est effectuée par étapes de débruitage. Certaines méthodes
permettent toutefois de réduire ce colt. DDIM diminue le nombre d’étapes nécessaires a la
génération, tandis que la diffusion latente effectue le processus dans un espace de représentation
compressé plutét que directement dans 'espace des pixels. Pour donner un ordre de grandeur,
générer un patch médical de 64 x 64 pixels avec ce type de modeéle est en pratique impossible sur
un simple processeur (CPU) : le calcul prendrait plusieurs mois. La méme opération ne prend que
quelques secondes sur une carte graphique (GPU) dédiée au calcul. Cet écart explique pourquoi
’accés a une infrastructure de calcul adaptée est une contrainte réelle pour déployer ces méthodes
en milieu hospitalier.

4.2 - Protocole expérimental reproductible

Une étude devrait préciser au minimum :

1. L’origine des données, les critéres d’inclusion et la répartition par patient ;
Les prétraitements, normalisations et résolutions ;
L’architecture, le nombre de parametres et le planning de bruitage ;
Le nombre d’étapes d’entrainement, l’optimiseur et les ressources de calcul ;
Les méthodes de comparaison et le protocole statistique ;

Le temps de calcul et la consommation mémoire a U'inférence ;

N oy kW N

Les échecs observés, et pas seulement les meilleures images.

Pour une reconstruction, il faut aussi décrire 'opérateur A et le bruit. Leurs parametres doivent
étre connus ou estimés. Une méthode peut réussir sur des simulations et échouer sur un appareil
réel, c’est pourquoi la simulation doit représenter le systeme avec assez de précision.

4.3 - Points de vigilance

m Cause possible Correction possible

Plus proches voisins, audit de

Mémorisation Jeu réduit, surapprentissage . i ees es
’ PP g confidentialite, validation externe
Biais de Données d’un seul centre ou Analyse stratifiée, données
population sous-groupe multicentriques, documentation
Mesure peu informative, Controle dans le domaine des mesures,

Hallucination . . . .
guidage trop faible cartes d’incertitude
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m Cause possible Correction possible

Artefacts ou Planning, solveur ou guidage Etudes d’ablation, analyse des échecs,
instabilité mal réglés tests de sensibilité
Erreur de Calibration, données réelles, estimation

Opérateur ou bruit mal estimé

modéle physique conjointe si nécessaire

Grand réseau, nombreuses Solveur accéléré, compression validée,

Colt de calcul , ,
etapes mesure du temps réel

Table 2 : Principaux risques techniques et pistes de maitrise
4.4 - Proposition d’activité pédagogique

Ce théme peut faire "objet d’un travail pratique. Il suffit d’utiliser de petites images, un modele
déja entrainé et un opérateur simple de flou ou de masquage.

1. Visualiser x; pour plusieurs valeurs de t et calculer le RSB théorique.
. Comparer la prédiction du bruit au bruit réellement ajouté.

. Générer plusieurs images a partir de bruits initiaux différents.

2

3

4. Dégrader une image connue selon y = Ax + b.

5. Comparer une inversion naive, une régularisation classique et un guidage par diffusion.
6

Faire varier la force de guidage et relever simultanément U"erreur de mesure et Uerreur a
’image de référence.

7. Produire plusieurs reconstructions et observer la carte de variance.

Ce TP relie le traitement du signal, les probabilités et les réseaux de neurones. Il montre surtout
qu’une image réaliste n’est pas toujours fidele a la mesure.

A titre d’illustration, un tel apprentissage sur de petites images de chiffres manuscrits (résolution
28 x 28) permet déja d’obtenir des images reconnaissables aprés un léger entrainement sur une
carte graphique standard, avec toutefois quelques artefacts sur certains échantillons.

5 - Conclusion

Les modeles de diffusion répondent a deux besoins en imagerie médicale. Ils peuvent créer des
données pour compléter un jeu d’apprentissage. Ils peuvent aussi servir de prior pour reconstruire
une image.

Le principe tient en trois idées. Un processus connu ajoute du bruit aux images. Un réseau apprend
ensuite a retirer ce bruit. Enfin, une condition ou une mesure peut guider le processus inverse.

La diffusion n’est cependant pas la seule approche pour transformer un bruit simple en une image
complexe. Les normalizing flows poursuivent le méme objectif par une transformation directement
inversible, ce qui permet de calculer une probabilité exacte et de générer une image en une seule
étape. Cette méthode reste aujourd’hui moins utilisée que la diffusion sur des images complexes,
mais elle a inspiré une évolution récente, le flow matching, qui combine la rapidité des flows et la
qualité de la diffusion. Cette proximité entre les deux familles de modéles montre qu’elles
répondent, par des chemins différents, a une méme question : comment transformer une
distribution simple en une distribution aussi complexe qu’un jeu d’images médicales.
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La validation reste essentielle, quelle que soit la méthode choisie. Une image synthétique doit
améliorer une tache testée sur des données réelles. Une reconstruction doit respecter les mesures
du patient. Elle doit aussi conserver l’information utile au diagnostic.

Les progres a venir ne concernent donc pas seulement la qualité des images. Ils concernent aussi
la vitesse, Uincertitude, la confidentialité et la robustesse face a un nouvel appareil ou un nouveau
protocole. Sur ce point, des approches comme le flow matching pourraient réduire le temps de
calcul, un enjeu particulierement important pour un déploiement en milieu hospitalier.
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L'échographie ultraportable dite "POCUS" (Point-Of-Care Ultrasound) est lutilisation d'appareils
d'échographie portatifs tenus a la main par des cliniciens au chevet du patient, afin de prendre des
décisions diagnostiques immédiates et ciblées.

Cet article présente la sonde ultrasonore commercialisée par la start-up francaise echOpen. Il
revient d'abord sur le fonctionnement physique d’une sonde d’échographie et sur les différents
choix technologiques possibles, puis illustre la réalisation, avec des moyens minimes, d’une sonde
d’échographie portable didactisée.

1 - Infroduction

L'échographie clinique est aujourd'hui 'un des outils de diagnostic les plus utilisés : non invasive,
indolore, elle permet d'orienter efficacement le traitement d'un patient. L'exemple suivant illustre
la nécessité d'un premier diagnostic rapide et précis : une douleur thoracique pourrait résulter soit
d'un infarctus, soit d'un pneumothorax (décollement du poumon de son enveloppe) donnant lieu a
des prises en charges respectivement par un service de cardiologie ou de pneumologie. Dans les
deux cas, chaque minute compte dans la prise en charge. Or l'‘échographie est classiquement
réalisée dans un service de radiologie, ce qui impose de transférer le patient avant de l'orienter
vers le bon service.

Figure 1 : Diagnostic avec la sonde echOpen O1, source echopen.com

La Revue 3EI n°121 4™ trimestre 2026



https://sti.eduscol.education.fr/si-ens-paris-saclay

Les sondes d'échographie ultraportables, telles que la sonde echOpen O1 présentée figure 1,
répondent a ce besoin. Il n'est pas nécessaire de transférer le patient vers un service de radiologie
car le diagnostic peut étre réalisé au chevet du patient par une sonde POCUS. Ces sondes
permettent d'observer en temps réel les images sur le smartphone du praticien. L'objectif est
d'équiper les véhicules de premiers secours (SAMU, sapeurs-pompiers, etc.) ainsi que les
généralistes, dont seulement 5 % disposent d'un échographe en France contre plus de 60 % en
Allemagne [1].

La sonde echOpen O1 repose sur des choix techniques permettant d'avoir un prix environ 10 fois
moins cher que les échographes haut de gamme utilisés dans les services de radiologie. Cela se
traduit nécessairement par une qualité d'image réduite, mais néanmoins adaptée aux applications
de premiers secours visées.

On propose dans la suite de cet article d'explorer ces choix techniques permettant a la sonde
echOpen 01 d'étre abordable sur un marché compétitif. On explique d'abord le principe physique
de l'échographie, puis une réalisation pratique d'un prototype de sonde ultrasonore.

2 - Principe d'acquisition de I'échographie clinique
Cette partie aborde le principe physique d'acquisition d'une image ultrasonore, le but étant de

comprendre comment est obtenue une image cliniquement exploitable telle que l'échographie de
foie de la figure 2.

Figure 2 : Echographie de l'espace de Morison (foie) avec la sonde echOpen O1
Cette acquisition se décompose en trois étapes :
e L'émission et la propagation de signaux ultrasonores dans le corps humain ;
e La conversion des signaux réfléchis en image ;

e Le post-traitement des signaux et de l'image.

2.1 - Physique des ultrasons

L'imagerie ultrasonore repose sur la propagation d'ondes ultrasonores (de l'ordre du MHz) au sein
du corps humain. Les différents tissus mous et organes qui le constituent ont chacun leur impédance
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acoustique Z avec Z = pc ou p et ¢ sont respectivement la masse volumique et la célérité du son
dans ces milieux. Cette propagation permet plusieurs exploitations :

e La mesure de la profondeur par le temps de propagation. On utilise classiquement ¢ =
1 540 m/s dans les tissus mous du corps humain. Cela permet notamment d'estimer la taille
des organes ou vaisseaux observés avec une précision de + 2 a 5 mm selon la profondeur et
la taille de l'organe ou du vaisseau mesuré [2] ;

e La mesure de la vitesse du sang par effet Doppler [3] ;

e La détection des interfaces grace a lintensité des échos : londe ultrasonore est
partiellement réfléchie a la frontiere entre deux milieux dimpédances acoustiques
différentes Z, et Z,".

Le A-scan : Les réflexions partielles sont le
point de départ de U’obtention d’images telles N

que celle de la figure 2, soit encore |
’application la plus courante de ’échographie . :

clinique.

P

Le schéma ci-contre (figure 3) présente le
principe des réflexions partielles recues au
niveau de la sonde. Un pulse p est généré, puis
a chaque changement de tissus, i.e. a chaque
interface, un signal réfléchi e;, e; et e; est
mesuré. Ce signal réfléchi (figure 3, bas) est
appelé A-scan (Amplitude-scan). Ce dernier est
parfois utilisé comme tel, par exemple en Figure 3 : Illustration du A-scan, sonde
ophtalmologie pour la mesure de ’allongement et tissus (haut), signal réfléchi (bas)
de U'ceil (myopie, par exemple) [4].

Remarque : Les premier et dernier points ne sont pas contradictoires. La célérité et la masse
volumique varient légérement d'un tissu mou a l'autre : cela suffit a créer de faibles variations
d'impédance, donc des échos a chaque interface, tandis que l'approximation ¢ ~ 1540 m/s reste
valable pour mesurer des distances. En revanche, aux interfaces tissus mous/air et tissus mous/os,
la réflexion est quasi totale (air) ou importante (os) : l'onde péneétre peu au-dela et l'on ne peut
pas explorer plus profondément. Cest pourquoi on applique un gel sur la peau avant une
échographie : il chasse lair entre la sonde et la peau et réalise une adaptation d'impédance.

2.2 - Passage du A-scan au B-scan : aspect physique

Afin d'obtenir une image ultrasonore telle que celle de la figure 2, dite B-scan (Brightness-scan),
la sonde effectue un balayage de l'organe ou du vaisseau exploré. Ce balayage permet de réaliser
une centaine de A-scans que l'on agrége numériquement pour former l'image B-scan. Cette partie
s'intéresse aux méthodes de balayage de la zone d'intérét, tandis que la partie 2.3 s'intéresse a la
reconstruction numérique du B-scan a partir des multiples A-scans.

Deux types de sondes permettent de réaliser le balayage :

' Le coefficient de réflexion R est donné par R = (Z, — Z,)/(Z, + Z;)
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Les sondes matricielles Les sondes a balayage mécanique \

Elles comportent une barrette (array) de Ces sondes ne comportent qu’un seul
transducteurs piézo-électriques juxtaposés - transducteur piézo-électrique déplacé
typiquement 64, 128 ou 192 éléments. Chaque angulairement par un petit moteur a Uintérieur
élément peut étre excité avec un retard controlé du boitier (solution retenue par echOpen pour la
par rapport a ses voisins, permettant d’orienter sonde O1).
et de focaliser le faisceau par pilotage numérique
des déphasages, sans aucune piece mobile. Bottisr de la‘sondes

m Moteur

Boitier de la sonde \\I\_,I/

o 0
Fléments __—1d) D D D D D D D D ﬁ?(;ljguctcur

piézoélectriques (mobile)
(fixes) - - - Retards
électroniques
(déphasage)
* Point focal \//’
Zone explorée Zone explorée
Figure 4 : Sonde matricielle Figure 5 : Sonde a balayage mécanique
Avantages / inconvenients : Avantages / inconvénients :
+ : cadence d’images élevée, de 30 a 100 + : prix inférieur a 2 000 €
images/ sec?ndes [5] - : cadence limitée par la vitesse de balayage (=
+ : bonne résolution des images [6] 10 images/seconde)
- : prix supérieur a 10 000 € -« résolution limitée

Tandis que les échographes des services de radiologie utilisent les sondes matricielles pour leur
meilleure résolution, une sonde a balayage mécanique a l'avantage d'avoir une électronique
simplifiée, n'embarquant qu'un seul transducteur piézo-électrique. C'est principalement ce choix
technique qui permet a echOpen de commercialiser une sonde ultrasonore portable et a coit
minime.

Cependant, les sondes a balayage mécanique doivent étre capable de focaliser l'onde ultrasonore
précisément sur les tissus observés tout comme les sondes matricielles. Puisque ces sondes
n‘embarquent qu'un unique transducteur piézo-électrique, une lentille concave est ajoutée a l'avant
de ce dernier, ce qui focalise directement l'onde.

Cette focalisation est illustrée par la figure 6a ; la figure 6b présente un transducteur de 5 MHz et
sa lentille concave.

Enveloppe
du faiscean

(a) Focalisation d’un piézo-électrique (b) Transducteur piézo-électrique de 5 MHz et lentille
concave concave

Figure 6 : Focalisation par un piézo-électrique a lentille concave et transducteur associé
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La focalisation du signal dépend également de la fréquence du signal ultrasonore émis par la sonde.
Typiquement, pour une sonde a 5 MHz (transducteur figure 6b), le point focal se situe a 10 cm du
transducteur piézo-électrique, et la largeur de faisceau est d’environ 1 mm au point focal. La
résolution spatiale d’une telle sonde est ainsi de ordre du millimetre. Changer de fréquence
caractéristique de transducteur permet ainsi d'explorer des organes plus profonds.

2.3 - Passage du A-scan au B-scan : reconstruction numérique

Lors du balayage mécanique, le transducteur piézo-électrique pivote autour de l'axe fixe du boitier
(voir figure 5). Il balaye les angles 6, :

Or = k * A0 + Opin
avec k un entier, A6 le pas du moteur et 6,,;, 'angle du premier A-scan.

Pour chaque angle 6, un A-scan est acquis. Celui-ci est échantillonné a la fréquence F, de sorte que
l'échantillon n correspond a une profondeur r,. L'échantillon n est numérisé a linstant t,, = n/F,. A
linstant t,,, l'onde ultrasonore a parcouru une distance d,, = ct,, avec ¢ =~ 1 540 m/s. Puisque l'onde
a fait un aller-retour, on en déduit :

1, = cn/(2E,)

La géométrie du balayage est résumée sur la figure 7. On ajoute les points (x,, z,,) qui correspondent
aux coordonnées cartésiennes du point (7, 8;).

Zpn = Ty sin(0)

Y
8

Tn

O

Zn = Ty cos(0) (rn, Ok)

A-scan k

Y
z

Figure 7 : Géométrie du balayage

Les différents A-scan sont rangés dans une matrice polaire (figure 8). Les valeurs de la matrice sont
les amplitudes des échos en niveaux de gris. Les deux axes de cette matrice sont les indices (k,n)
sans unité, qui correspondent aux coordonnées (r,,8,) de la figure 7 dapres les relations
précédentes.

0 100 200 300 400 500 600
échantillon n = profondeur r,

A-scan k = angle 6

Figure 8 : Matrice polaire (k,n) associée au B-scan de la figure 9, empilement des A-scan
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Cette matrice n’est pas encore une image exploitable, car ses lignes correspondent a des rayons
divergents et non a des lignes paralléles. Il faut donc la projeter en coordonnées cartésiennes,
c'est-a-dire passer des coordonnées (r,, 6;), aux coordonnées (x,,z,) de la figure 7.

On forme ainsi l'image B-scan dont le niveau de gris de chaque pixel (x, z) est le niveau de gris du
pixel de coordonnées (k,n) correspondant dans la matrice polaire, calculé avec les relations de la
figure 72. L'image B-scan de la matrice polaire de la figure 8 est représentée figure 9 (gauche).

B-scan A-scan

amplitude (dB)
w B
w o

w
o

N
w

N
o

-6 -4 =2 0 2 4 6 2 4 6 8 10 12
Xn 'n

Figure 9 : B-scan associé a la matrice polaire de la figure 8 (gauche) et lien avec un A-scan (droite)

La figure 9 dans son ensemble montre le lien entre un A-scan acquis (droite), qui correspond a la
droite rouge dans le B-scan. Pour plus de clarté, les minimas et maximas du A-scan ont leurs
marqueurs correspondants sur le B-scan.

2.4 - Post-traitement

Les signaux bruts recus ne peuvent étre affichés tels quels et nécessitent un post-traitement. Celui-
ci se fait d'abord sur les A-scans puis sur le B-scan. Voici, dans l'ordre d'application, les différentes
étapes de mise en forme du signal :

Post-traitement du A-scan :

e Compensation de l'atténuation (TGC - Time-Gain Control). Plus l'onde ultrasonore se
propage dans les tissus du corps, plus celle-ci est atténuée. Empiriquement, on considere
que l'on perd 1 dB/cm/MHz dans les tissus mous. En prenant compte l'aller-retour des ondes,
a une profondeur explorée de 5 cm (10 cm parcourus par l'onde), pour une sonde
fonctionnant a 5 MHz, le signal est atténué de 50 dB, soit un facteur 300 en amplitude des
signaux. Sans correction, il serait impossible de visualiser les interfaces profondes. Le TGC
est réalisé par un composant électronique dédié.

Par ailleurs, la sonde echOpen O1 embarque en réalité trois transducteurs a 2,5/5/7,5 MHz
pour combattre le phénomene datténuation, afin d'observer des organes situés a
différentes profondeurs ;

2 Pour étre précis, lintensité du pixel (x,z) est le résultat de linterpolation des k plus proches voisins.
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e Détection d'enveloppe. L'onde ultrasonore réfléchie excite le transducteur qui oscille a sa
fréquence caractéristique. Lorsque l'on cherche uniquement a reconstruire les interfaces,
linformation utile se trouve dans l'enveloppe du signal, comme illustré figure 10.

Détection des interfaces en échographie par détection d'enveloppe

150

Intefface
s Interface
Interface

100 1

Interface Interface

50 4

Interface

Amplitude (u.a.)

o

I ‘w“‘”"“ ‘ | ‘\\“\H\””‘”‘" "C‘M‘\;’wu“-”‘”‘”“" o “H‘u\‘ ‘”\‘

\
\‘ \‘\‘
M | ‘\ ‘ ‘ ‘

' | \ —— Signal brut RF (5 MHz)
—100 - - Enveloppe (Hilbert)

0 2 4 6 8 10 12 14
Temps (us)

Figure 10 : Illustration de la détection d'enveloppe

Néanmoins, pour mesurer la vitesse du sang par effet Doppler, il est nécessaire de
numériser ces oscillations. Ainsi, le signal est numérisé tel quel, puis une détection
d'enveloppe numérique est faite en utilisant la transformée de Hilbert ;

e Compression logarithmique. Les amplitudes des échos s’étendent sur plusieurs dizaines de
dB, bien au-dela de ce que U’ceil distingue a l’écran. On affiche donc I’enveloppe en échelle
logarithmique (dB), puis on la convertit en niveaux de gris : les échos faibles deviennent
visibles sans saturer les échos forts (voir la figure 18, image de droite).

Les signaux A-scan traités permettent de construire la matrice polaire présentée figure 8. Enfin, un
post-traitement est réalisé sur le B-scan :

e Diminution du speckle. Le speckle est un bruit caractéristique des images d'échographie
[7]. La figure 10 présente une échographie de foie avant traitement du speckle (gauche) et
apres (droite).

Figure 10 : Effet du speckle - image brute (gauche) et image lissée (droite)

Le speckle n'est pas un bruit de mesure : il s'agit d'un phénomene d'interférence cohérente
entre les ondes réfléchies par les multiples microdiffuseurs présents dans les tissus
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(cellules, fibres de collagéne, etc.). A lintérieur du plan résolu par le faisceau, ces
diffuseurs réémettent des ondes de faible amplitude, avec des phases aléatoires. Cela
donne un aspect granuleux a l'image.

La convention est ainsi de lisser le speckle, ce qui donne des images comme celle de droite
sur la figure 10. Plusieurs techniques existent afin de réduire ce bruit, la plus classique
étant l'utilisation de noyaux de convolution gaussiens.

3 - Réadlisation d’'un prototype de sonde ultrasonore

A partir du principe d’acquisition d’une sonde a balayage mécanique, il est possible de concevoir
une telle sonde avec des moyens limités. On distingue deux parties : la génération d’une excitation
du transducteur piézo-électrique, puis la récupération du signal aux bornes de ce transducteur.

Note au lecteur : les schémas électriques présentés ici sont fortement inspirés des ressources open
source disponibles sur le GitHub d’echOpen.

3.1 - Génération de I'excitation

L'atténuation des ultrasons dans les tissus du corps humain impose que le transducteur piézo-
électrique produise une onde d’énergie suffisante. Pour cela, on l'excite a sa fréquence
caractéristique f,, de "ordre du MHz : on génere des lors un pulse d'amplitude égale a 100 V et de
largeur T = 2/f,, c’est-a-dire de fondamental f, = f,. De plus, la masse électrique du transducteur
se trouve sur la face avant de la sonde, puisque celle-ci est en contact avec la peau du patient. La
polarisation du transducteur piézo-électrique utilisé dans cet article impose dés lors un pulse
« négatif » (figure 11).

1%

F

—100V

Kk
T 2 0,5us

Figure 11 : Pulse d’excitation du transducteur

Afin d’atteindre des vitesses de commutation d’environ 30 ns pour un signal d’amplitude égale a
—100 V (figure 11), on utilise le schéma électrique de la figure 12. Un driver de MOSFET, lui-méme
piloté par un microcontroéleur, fournit et absorbe le courant de grille nécessaire pour fermer ou
ouvrir le MOSFET en environ 30 ns®.

Micro- transducteur
contréleur piézoélectrique

o [ [ P R
T @

b
- 3
T L

~

Figure 12 : Schéma du circuit d’excitation du transducteur

3 Voir les caractéristiques techniques : les références des composants CMS sont indiquées sur les schémas
électriques.
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3.2 - Chaine d'acquisition

La chaine d'acquisition est le circuit de la figure 13. Celui-ci est branché directement sur les poles
du transducteur. Par conséquent, le pulse d'excitation est également présent en amont de la chaine
de réception. Son amplitude de —100 V risquerait dendommager les étages d'amplifications placés
en aval. Par ailleurs, il est nécessaire d'amplifier le signal réfléchi puisque ce dernier est de l'ordre
du mV. La solution retenue par echOpen et adoptée ici consiste a placer un interrupteur passif se
comportant comme un circuit ouvert dés que la tension a ses bornes dépasse 2 V (voir figure 13).

‘ transducteur

“)|ézoélcctriq\|c U1 )

—_— MDO10ON8—G AR C1 3
in

Jum 3ridged
1 - o 3 D1 DZ =
= & @ = 1 fa interrupteur B—= — o2 ||
A9 2 ) Zener | D_Zene
= assif COMp—=—= s .
£ p sl

Micro-
contrdleur

*
o
.
Ri
- R étage

d’amplification

> ——— — .o — ——
<~

ND

Figure 13 : Schéma du circuit de réception et d’amplification

Une fois le signal réfléchi séparé du pulse, il reste a le numériser, puis a le traiter numériquement.
Le contenu spectral se situant autour du MHz, il faut un convertisseur analogique-numérique (CAN)
de fréquence d’échantillonnage F, supérieure a 10 MHz en pratique.

Le schéma de la figure 14 résume les différentes étapes a réaliser :

Micro- ] pulse logique ‘[ circuit excitation I

. A - P putse

contréleur J l transducteur 200 v
Transducteur
Piézoélectrique

- - pulse =100 V'
€ CAN ], [ Réception & + sig. réfléchi (mV)
> 10 MH h Amplificatio
données fe z J sty. Téfléchi [ mpi on

amplifié (& pulse)
Figure 14 : Chaine d'acquisition

3.3 - Preuve de concept

Les figures 15a et 15b présentent les cartes électroniques associées aux schémas des figures 12 et
13. Celles-ci sont alimentées par des alimentations stabilisées, qui fournissent la tension de 30 V
utilisée pour la génération du pulse. Le pulse logique du microcontrdleur (figure 14) est créé a
’aide d’un GBF.
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(a) Carte de génération du pulse (b) Carte de réception

Figure 15 : Cartes électroniques du systéme

On est ainsi capable de réaliser une échographie « test » sur une plaque en aluminium (figure 16a).
On utilise un transducteur de 2 MHz réalisé avec Vincent Loyau, chercheur au laboratoire SATIE du
CNRS, ayant travaillé sur les premiers prototypes de sonde echOpen. Pour respecter le critére de
Shannon, il faut échantillonner le signal a plus de 4 MHz. Plusieurs cartes électroniques offrent de
telles performances de conversion analogique-numérique ; néanmoins, la solution la plus simple
pour une preuve de concept reste d’utiliser un oscilloscope et d’exporter les données acquises au
format CSV. La figure 16b présente un A-scan sur U’oscilloscope, ainsi que le pulse généré (échelles

différentes).
el S = 3=
= '.w_-i-ﬁ 0 | e 1 _"- @ & - _:,
S ) =) (OFO) ©

(a) Dispositif expérimental (b) A-scan acquis a ’oscilloscope
Figure 16 : Dispositif expérimental et A-scan acquis

La capture d’oscilloscope de la figure 16b présente le pulse passant dans le transducteur piézo-
électrique ainsi que le signal réfléchi. On voit que la réjection du pulse par ’interrupteur passif
(protection haute tension, figure 13) n’est pas parfaite : U'utilisation d’un filtre passe-haut (figure
13) permet en pratique de s’assurer qu’il ne reste pas de résidu du pulse en amont de |’étage de
gain.

Les images B-scan obtenues avec ce dispositif sont présentées ci-aprés. La figure 17 correspond a
une échographie réalisée avec le transducteur de la figure 6b.
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Figure 17 : Echographie de la plaque en aluminium de la figure 16a (gauche) et explications (droite)

L’image a été obtenue avec un balayage de 22 A-scans, en orientant a la main (sans moteur) le
transducteur. La plaque étant en alliage d’aluminium, la célérité du son y est d’environ 3 500 m/s,
bien supérieure aux 1 540 m/s utilisés pour la reconstruction, ce qui explique que la plaque
observée apparaisse éloignée du fond. En réalité, la plaque s’étend plus en profondeur : si ’on
corrige la vitesse dans la plaque, on obtient la forme du rectangle rouge pointillé de la figure 17 (a
droite). Ce phénomeéne n’apparait pas en échographie médicale, car la célérité des ondes sonores
dans les tissus biologiques y est considérée comme constante, égale a 1 540 m/s (voir partie 2.1).

Un autre scan, présenté figure 18, a été réalisé avec le transducteur de la figure 16a. Un bouchon
en plastique a été placé au-dessus de la plaque métallique ; il est symbolisé par le rectangle rouge.
L’image de droite est en échelle logarithmique (voir partie 2.4), pour mieux observer les faibles
amplitudes. Ce transducteur, plus énergique, fait apparaitre sous la plaque des échos répétés et
régulierement espacés en profondeur. Il s’agit de réverbérations : en raison de la trés grande
différence d’impédance acoustique entre l’eau et ’aluminium (coefficient de réflexion de ’ordre
de 0,8), l’onde effectue plusieurs allers-retours dans la plaque et renvoie un écho a chaque passage.

B-scan secteur (amplitude) B-scan secteur (dB)

Figure 18 : Echographie de la plaque avec un bouchon en plastique par-dessus. Image en amplitude
(gauche) et en échelle logarithmique (droite)

On notera que ces réverbérations ne sont pas recherchées pour l’application médicale visée mais
sont la conséquence d'utiliser une plague en métal, pour cette preuve de concept. On pourrait des
lors envisager d'utiliser des objets dont les caractéristiques acoustiques sont plus proches de celles
des tissus mous (fruits par exemple...).

Colit du prototype. Pour cette preuve de concept, ’ensemble des composants électroniques a
co(ité moins de 20 € au total. Les circuits imprimés ont été gravés, percés et soudés dans les
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laboratoires du département SIEN de U’ENS Paris-Saclay. Les transducteurs ont été fournis par
echOpen et par Vincent Loyau ; de tels transducteurs se trouvent toutefois dans le commerce a des
prix abordables. Ce colt ne comprend pas le matériel de laboratoire utilisé pour les mesures
(alimentations stabilisées, GBF et oscilloscope), qui est remplacé dans une sonde finale par un
microcontroleur dédié et un circuit d'alimentation pour la source de tension 100 V.

3.4 - Fabrication du transducteur

Il est également possible de fabriquer un transducteur piézoélectrique comme celui de la figure
16a. En effet, il est nécessaire de faire une adaptation d'impédance acoustique entre l'élément
piézoélectrique et l'eau du milieu exploré. Cela est réalisé par une lame adaptatrice. Par ailleurs,
on place a larriere de l'élément piézoélectrique un backing, soit un matériau permettant d'absorber
les ondes ultrasonores qui se propagent vers l'arriere de l'élément piézoélectrique. En effet, ces
ondes risqueraient de perturber la mesure des échos.

La figure 19 illustre ces différents éléments du transducteur.

Lame adaptatrice. La lame adaptatrice est une couche d'épaisseur 1/4, avec A la longueur d'onde
des ultrasons dans la lame, dont limpédance acoustique est intermédiaire entre celle de la
céramique piézoélectrique (Zp;r ~ 33 MRayl) et celle de l'eau (Z.4, ~ 1,5 MRayl). Sans elle, le
coefficient de réflexion a linterface céramique/eau (voir partie 2.1) vaut R ~ —0,9 : seulement
17 % de l'énergie acoustique est transmise a l'eau.

Signal électrique

O

Eau (milieu exploré) :
onde émise ]
absorbées g \
a :
]
= I
écho recu :
:
Backing Elément Lame adaptatrice
piézoélectrique (A/4)

Figure 19 : Transducteur piézoélectrique détaillé

Avec la lame, l'onde réfléchie a linterface lame/eau effectue un aller-retour de 1/2 dans la lame,
soit un déphasage de 7 : a la fréquence centrale, elle se compense avec l'onde réfléchie a l'interface
céramique/lame, de sorte que l'énergie passe dans l'eau (et, au retour, jusqu'a la céramique). Cette
compensation est parfaite lorsque l'impédance de la lame vérifie :

Zigme = vV Zpzr * Zegu = 7 MRayl

Ici, on retient Z = 4,5 MRayl : cette valeur, un peu inférieure a l'optimum, est réalisable avec la
résine chargée décrite ci-dessous, et un calcul de réflexion a linterface montre que la lame
transmet encore environ 80 % de l'énergie a la fréquence centrale.

L'élément piézoélectrique est un disque qui résonne en demi-onde a la fréquence f, = 2 MHz. Dans
la résine chargée de la lame (Z = 4,5 MRayl, masse volumique d'environ 2,3 g/cm?3), la célérité est
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c =Z/p = 2000 m/s: a2 MHz, la longueur d'onde est donc 1 = ¢/f, 1 mm et 'épaisseur de la
lame A/4 vaut environ 0,25 mm.

Backing. Le backing est réalisé avec la méme résine chargée (Z = 4,5 MRayl). Son impédance, bien
inférieure a celle de la céramique mais tres supérieure a celle de lair, laisse passer 'onde émise
vers l'arriere, qui y est absorbée : le backing doit assez atténuer l'onde pour que son écho ne
perturbe pas l'A-scan.

Le tableau 1 résume les caractéristiques du transducteur fabriqué.

Tableau 1 : Caractéristiques du transducteur

Elément Matériau Dimensions Z (MRayl)
Elément PZT : PZ27 (Ferroperm), PIC255 | disque @ 10 mm, e = 1 .13
piézoélectrique (Pl) ou PZT5A (Morgan-Matroc) | mm i
Backing epoxy a durcissement lent g6 g 4,5

chargée en tungstene et silice
Lame adaptatrice | méme résine chargée @ 10 mm, 0,25 mm 4,5
Boitier tube @ interne 10 mm, i

environ 20 mm de long

La fabrication se déroule en quatre étapes :
1.

(a) Fil et colle conductrice (b) Reprise des contacts électriques et tube pour le backing

Préparation de la résine chargée. On mélange 3,4 g de poudre de tungsténe (grains de 12
pum), 1 g de poudre de silice (grains de 1 a 5 pm) et 3 g de résine époxy a durcissement lent,
jusqu'a obtenir une pate homogéene. Le mélange est ensuite dégazé pour éliminer les bulles
d'air, qui feraient varier l'impédance et diffuseraient les ultrasons.

Reprise des contacts électriques. Un fil fin est collé sur chacune des deux électrodes du
disque piézoélectrique avec de la colle époxy conductrice (figure 20a). On laisse durcir la
colle avant manipulation.

Coulage du backing. Le disque est placé au fond du tube, posé sur un plan : le diametre
interne du tube (10 mm), égal a celui du disque, assure son centrage. On coule la résine
chargée dégazée sur la face arriére du disque, sur une hauteur de 17 mm, en dégageant les
deux fils (figure 20b).

Réalisation de la lame adaptatrice. Avec la méme résine, on coule une plaque que l'on use
(rodage) jusqu'a une épaisseur de 0,25 mm (ce qui correspond a 5 épaisseurs de scotch). Elle
est collée sur la face avant du disque piézoélectrique par une couche de résine la plus mince
possible, pour ne pas ajouter d'épaisseur a la lame.

T

Figure 20 : Illustrations du procédé de fabrication
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4 - Conclusion

La sonde echOpen O1 illustre comment un compromis technique maitrisé - en ’occurrence un
unique transducteur piézo-électrique a balayage mécanique plutét qu’une sonde matricielle -
permet de diviser le colit d’un échographe par un facteur 10 tout en conservant une qualité d’image
suffisante pour les applications de premiers secours. Le prototype réalisé dans ce travail a permis
de valider I’essentiel de la chaine d’acquisition : génération du pulse haute tension, protection het
amplification du signal réfléchi, puis reconstruction d’un B-scan par conversion polaire-cartésienne.

Ce travail ouvre plusieurs perspectives. D’un point de vue électronique, ’intégration d’un CAN
dédié (par exemple sur microcontroleur STM32H7 ou FPGA) permettrait de s’affranchir de
Uoscilloscope et d’envisager un balayage mécanique réel, rapprochant ainsi le prototype d’une
sonde fonctionnelle. D’un point de vue pédagogique, la démarche adoptée ici - partir du principe
physique de l’écho acoustique pour aboutir a une image cliniquement interprétable - permet
d’aborder des themes variés des sciences de l’ingénieur dans un cadre applicatif concret.
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1 - Introduction

1.1 - Contexte et enjeux

La compréhension du corps humain constitue depuis longtemps un défi sociétal et technique ma-
jeur. Parmi tous les organes, le cerveau reste probablement l’un des plus complexes et des moins
bien compris. Son étude mobilise aujourd’hui des disciplines variées : neurosciences, médecine,
physique, électronique, informatique et intelligence artificielle. L’Institut du Cerveau (institut de
recherche scientifique) définit quatre axes fondamentaux au cceur de |’étude du cerveau :

« Philosophique : Le cerveau est l’organe qui percoit, pense et agit, donnant ainsi un sens a
’existence humaine;

« Sociologique : Il agit comme le chef d’orchestre de |’organisme, régissant nos comportements
et nos interactions au sein de la société;

« Médical : Le défi actuel consiste a comprendre les mécanismes des maladies neurologiques
(Alzheimer, Parkinson, épilepsie, etc.) ou psychiatriques (dépression, schizophrénie, autisme)
pour concevoir les traitements de demain;

« Scientifique : Il représente un enjeu majeur de recherche, tant dans son développement,
son fonctionnement normal et pathologique que dans ses facultés d’adaptation (plasticité
cérébrale).

L’étude du cerveau a permis des avancées majeures dans les domaines médicaux, scientifiques et
technologiques. Des le XIX® siecle, les recherches sur les neurones et la transmission des signaux
électriques ont progressivement amélioré la compréhension du systéme nerveux.

Les avancées dans l’étude du cerveau ont également fortement influencé le développement de
Uintelligence artificielle : les premiers modéles de neurones artificiels ont été concus a partir du
fonctionnement biologique des neurones humains, conduisant aux réseaux de neurones profonds
(Deep Learning) utilisés aujourd’hui en reconnaissance d’images médicales et en analyse de signaux
biologiques. Le cerveau reste par ailleurs une source d’inspiration active pour la recherche en
IA : sa consommation énergétique remarquable et sa capacité a apprendre a partir de tres peu
d’exemples motivent le développement de nouvelles architectures, notamment en France avec les
travaux de Y. LeCun. On parle aussi de plus en plus d’informatique neuromorphique [1], qui vise a
concevoir des systemes informatiques inspirés de |’organisation et du fonctionnement du cerveau,
avec des applications dans la robotique, les systemes embarqués et U’lA. Ainsi, les neurosciences et
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Uintelligence artificielle entretiennent un lien étroit, chagque domaine contribuant aux avancées
de lautre.

Au cours du XX¢ siecle, le développement d’outils d’exploration du cerveau [2] a profondément
transformé les neurosciences et la médecine.

« [l est essentiel aujourd’hui de percer les mécanismes de la genése de nos facultés

intellectuelles, de nos émotions, et des comportements moteurs qui en sont
[’expression. »

Institut du Cerveau

1.2 - Développement des outils d'analyse du cerveau

Parmi ces outils, "imagerie par résonance magnétique (IRM) permet d’obtenir des images ana-
tomiques précises du cerveau et d’identifier certaines lésions liées a des pathologies comme les
tumeurs cérébrales, les accidents vasculaires cérébraux (AVC) ou encore la maladie d’Alzheimer. La
tomographie par émission de positons (TEP) permet quant a elle de visualiser l’activité métabolique
du cerveau en suivant la distribution d’un traceur radioactif, offrant ainsi un suivi des processus
neurochimiques impliqués dans des pathologies comme la maladie de Parkinson ou certaines formes
de démence. Le Doppler transcranien repose sur [’utilisation d’ultrasons afin d’étudier la circulation
sanguine cérébrale.

Ces méthodes offrent une excellente résolution spatiale mais restent limitées pour |’observation
de phénomenes tres rapides : une réponse neuronale a un stimulus visuel se produit en quelques
dizaines de millisecondes, une décharge épileptique en quelques centaines de millisecondes : des
dynamiques bien en deca de la résolution temporelle de U'IRM fonctionnelle (=~ 1-2 secondes) ou de
la TEP (plusieurs dizaines de secondes).

L’électroencéphalographie (EEG) adopte une approche différente. Cette technique consiste a me-
surer les potentiels électriques générés par l'activité neuronale a |’aide d’électrodes placées sur
le cuir chevelu ou directement au contact du cortex dans le cas d’EEG intracranien. On distingue
ainsi UEEG de surface, non invasif, et UEEG intracranien utilisé dans certains contextes médicaux
spécifiques. Grace a sa trés bonne résolution temporelle, EEG est aujourd’hui utilisé pour dé-
tecter certaines pathologies neurologiques comme ’épilepsie, analyser les troubles du sommeil ou
surveiller l’activité cérébrale en réanimation.

2 - Un outil en particulier, I'Electroencéphalographie

2.1 - Principe de I'EEG

L’électroencéphalographie (EEG) est l'une des techniques d’exploration cérébrale les plus an-
ciennes et les plus utilisées. Inventée par le psychiatre allemand Hans Berger en 1924 [3], elle
repose sur la mesure des potentiels électriques générés par |’activité des neurones. Ces potentiels,
de Uordre de quelques dizaines de microvolts, sont captés par des électrodes placées sur le cuir
chevelu et traduisent ’activité électrique globale du cerveau en temps réel (figure 1).

Dés ses premieres utilisations cliniques, ’EEG a permis des découvertes majeures : identification
des rythmes cérébraux caractéristiques du sommeil et de |’éveil, détection des décharges épilep-
tiques, diagnostic de certaines encéphalopathies. Aujourd’hui, cette technique reste un outil de
référence en neurologie clinique, notamment pour |’épilepsie, et s’est progressivement étendue a
de nouveaux champs d’application : interfaces cerveau-machine et analyse cognitive.

Ce qui distingue UEEG des autres techniques d’exploration cérébrale est avant tout sa résolution
temporelle : la ou U'IRM fonctionnelle mesure des variations hémodynamiques a ’échelle de la
seconde, ’EEG capture des dynamiques neuronales a |’échelle de la milliseconde. En contrepartie,
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sa résolution spatiale reste limitée par la distance entre les électrodes et les sources neuronales,
et par la diffusion des signaux électriques a travers les tissus. De plus, ’EEG est relativement moins
colteux et plus simple a mettre en ceuvre que U'IRM.

EEG filtré - Fenétre : 1000.0s a 1010.0s
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Figure 1 : Exemple de signaux EEG (affichage de 12 canaux sur 64 enregistrés) sur une durée de 10
secondes.

2.2 - Exploitation des signaux d’EEG

Les signaux EEG traduisent ’activité électrique globale produite par de larges populations de neu-
rones. Pour étre interprétés, ces signaux sont généralement étudiés dans le domaine fréquentiel.
On distingue alors plusieurs bandes de fréquences [4], associées a différents états physiologiques
ou cognitifs (figure 2)

Gamma (y) Processus cognitifs de
31 - 100 Hz haut niveau
Beta (B) Activité mentale intense
16 - 30 Hz Concentration
Alpha (a) Etat de relaxation éveillé
8 -15Hz Méditation
Theta (0) Relaxation profonde
i-T0 Sommeil léger
e Réverie

Delta (6) Sommeil profond
0.1-3Hz Récupération physique

Figure 2 : Bandes de fréquences caractéristiques des signaux EEG. Production personnelle.

Cette décomposition fréquentielle constitue une premiére grille de lecture des signaux EEG. Elle
permet d’extraire des indicateurs simples sur I’état de vigilance, [’attention ou certaines activités
cérébrales. Cependant, l’interprétation directe de ces bandes reste limitée : un méme état cognitif
peut mobiliser plusieurs bandes, et une méme bande peut étre influencée par des phénomenes
physiologiques différents.
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Les approches modernes complétent [’analyse fréquentielle par des méthodes de traitement du
signal et d’apprentissage automatique. L’objectif n’est plus seulement d’observer la puissance
présente dans chaque bande, mais d’extraire des informations nouvelles, comme la charge cog-
nitive, la fatigue, ’attention ou certaines réponses émotionnelles. C’est dans cette logique que
s’inscrivent les systéemes d’analyse EEG développés aujourd’hui.

2.3 - Difficultés des EEG

Bien que trés prometteuse, l’exploitation des signaux EEG reste particulierement difficile. Les si-
gnaux EEG sont extrémement faibles, généralement de l’ordre de quelques dizaines de microvolts
(MV), ce qui constitue un défi technique majeur. A ces trés faibles amplitudes, les signaux neuronaux
deviennent fortement sensibles aux perturbations physiologiques et environnementales (figure 3).

Les artéfacts physiologiques regroupent les perturbations produites directement par le corps hu-
main. Les mouvements oculaires et les clignements des yeux génerent de fortes variations basses
fréquences sur les électrodes frontales, pouvant masquer certaines réponses neuronales. L’activité
musculaire liée a la parole, a la mastication ou au serrement de la machoire produit quant a elle un
bruit haute fréquence affectant particulierement les bandes /3 et ~y. Les signaux cardiaques peuvent
également apparaitre dans les mesures EEG sous forme de composantes périodiques dépendant de
la position des électrodes. D’autres phénomenes physiologiques comme la transpiration ou les mou-
vements respiratoires modifient ’impédance du contact peau-électrode et entrainent des dérives
lentes du signal, principalement dans les bandes basses fréquences (¢ et 6).
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Artéfacts d’origine
technique

Reference incorrect placement

Figure 3 : Exemples d’artéfacts dans les signaux EEG [5]

Les perturbations peuvent également avoir une origine technique. Les pertes momentanées de
contact d’une électrode provoquent des pics de tension brusques et un bruit large bande. Une
mauvaise connexion de |’électrode de référence peut engendrer des dérives globales du signal et
des composantes fréquentielles non physiologiques. Enfin, les interférences électromagnétiques
issues du réseau électrique (a 50 Hz) ou des appareils électroniques environnants introduisent un
bruit parasite important. Les mouvements de la téte ou du corps perturbent également la stabilité
mécanique des électrodes et produisent des fluctuations lentes pouvant masquer certains phéno-
menes cognitifs ou physiologiques.

L’acquisition EEG nécessite donc une chaine de traitement numérique du signal avec des besoins
spécifiques : cable blindé, amplificateur différentiel d’instrumentation a faible bruit, convertisseur
analogique vers numérique haute résolution. Des étapes de prétraitement sont ensuite nécessaires
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afin de supprimer ou atténuer les artefacts avant toute exploitation par des algorithmes de traite-
ment du signal ou d’intelligence artificielle. Ceci en fait un support pédagogique riche dans les
domaines de |’électronique et de I’informatique.

3 - Technologies de I'EEG : de I'électronique au traitement du signal

L’enregistrement et l’analyse des signaux EEG sont donc complexes et nécessitent une chaine de
traitement numérique spécifique. Deux dynamiques ouvrent aujourd’hui la voie : les progrés en
microélectronique, qui permettent des capteurs EEG plus précis, compacts et autonomes; et le
développement rapide des méthodes d’intelligence artificielle, qui ouvre la voie a une analyse en
temps réel de ces signaux complexes. Un schéma simplifié de la chaine de traitement est présenté
a la figure 4.

Analyse
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Autres signaux biologiques
(respirations, ECG...)

Figure 4 : Schéma de la chaine de traitement des signaux EEG

3.1 - Acquisition des données EEG

Les signaux EEG sont extrémement faibles en amplitude, de ’ordre du microvolt (pV), et donc tres
sensibles au bruit ambiant, aux artefacts musculaires ou oculaires, et aux conditions d’enregistre-
ment.

3.1.1 - Le capteur: casque et électrodes

Masse

Electrodes
Bl de masse (AFz)

A24 o Az6 A30
5, Po3)-Cms', (POz) /DAL
PO7

o1 . 02
mu Référence
Figure 5 : Répartition des électrodes 10-10 sur Figure 6 : Zoom sur le casque et ses électrodes.
casque EEG, d’apres [6] Photographie personnelle.

Un systéme d’acquisition EEG repose sur un casque portant un ensemble d’électrodes réparties sur
le cuir chevelu selon un montage normalisé. Le plus répandu est le systeme international 10-20,
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ou les électrodes sont placées a des intervalles de 20% des distances entre reperes anatomiques du
crane (nasion, inion, points préauriculaires). Les montages haute densité, comme le 10-10 (figure
5), réduisent cet espacement a 10% et augmentent le nombre de voies (64, 128...), autorisant une
cartographie corticale plus fine. A ces électrodes d’acquisition s’ajoutent une ou plusieurs élec-
trodes de référence, qui fournissent le potentiel neutre indispensable a la mesure différentielle,
et une électrode de masse, qui relie le participant au potentiel zéro de I’amplificateur et limite
les bruits de mode commun (dont le bruit secteur a 50 Hz). La qualité du signal dépend enfin de
Uinterface électrode-peau (figure 6) : les électrodes en Ag/AgCl, faiblement polarisables, assurent
un contact électrochimique stable et limitent les dérives basse fréquence, le contact étant éta-
bli par gel conducteur, pastilles salines ou électrodes seches selon le compromis recherché entre
qualité du signal, rapidité de pose et confort. On veille dans tous les cas a controler I’impédance
de contact de chaque électrode avant l’enregistrement, une valeur trop élevée ou déséquilibrée
entre voies dégradant le rapport signal sur bruit et le taux de réjection du mode commun.

3.1.2 - Blindage électromagnétique

Les signaux EEG sont particulierement sensibles aux interférences électromagnétiques en raison
de leur tres faible amplitude (de l’ordre du microvolt) et de la forte impédance de la chaine de
mesure. Les perturbations provenant de ’environnement extérieur (alimentation secteur, ordina-
teurs, dispositifs électroniques ou mouvements du sujet) peuvent ainsi facilement contaminer les
signaux s’ils ne sont pas protégés. Une protection possible est le blindage électromagnétique.

Dans un casque EEG, chaque électrode est reliée a I’amplificateur par son propre cable blindé in-
dividuellement : on compte donc autant de cables que d’électrodes. Chaque cable comporte une
ame, conducteur central qui transporte le potentiel de |’électrode, entourée d’une gaine conduc-
trice (tresse) qui assure le blindage. Le signal utile de ’électrode % est la tension mesurée entre
’ame du cable k et I’ame du cable de |’électrode de référence. La tresse ne participe jamais a la
mesure : elle ne sert qu’a protéger |’ame des perturbations extérieures.

On distingue deux types de blindages : le blindage pas-
sif et le blindage actif. Dans un blindage passif, la
tresse de chaque cable joue le role de cage de Fara-

day autour de ’ame et est reliée a un potentiel fixe, “ . #so00r ;.'T
généralement la masse de l’amplificateur. OM :\_Lﬁ J
Certains systémes, comme le module eego d’Ant 4‘,“;;4,,,,,

Neuro, utilise une technologie de blindage actif (fi- 7 sriad ™

gure 7) : le potentiel de [’dme de chaque cdble est waveguard™Cap / /‘ y  eego™Amplifier
recopié sur sa propre tresse via un étage tampon (sui- 5 0 —

veur). Le potentiel de [’dme et celui de la tresse de-
viennent quasiment identiques, ce qui réduit la dif-
férence de potentiel entre les deux conducteurs et
limite les courants parasites dus aux couplages capa-
citifs avec [’environnement.

Figure 7 : Blindage actif [7]

Le blindage actif tend aujourd’hui a devenir un standard des systemes EEG haute densité modernes.
Néanmoins, la protection contre les perturbations électromagnétiques demeure un domaine de
recherche actif, avec ’objectif d’obtenir des signaux toujours plus fideles a 'activité cérébrale
réelle.

3.1.3 - Amplification du signal

Apres ’acquisition des signaux, il faut amplifier les signaux analogiques. Les amplificateurs dédiés a
’acquisition des signaux EEG sont trés coliteux (module amplification + numérisation typiquement
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plusieurs milliers ou dizaines de milliers d’euros) et possedent des caractéristiques, présentées
dans le tableau 1, adaptées aux signaux trés faibles amplitudes.

Les signaux EEG étant mesurés comme des différences de potentiel entre les électrodes d’acqui-
sition et une électrode de référence, et leur amplitude étant extrémement faible (de ordre de
quelques dizaines de microvolts), ’utilisation d’un amplificateur d’instrumentation est nécessaire.
L’objectif de cet amplificateur est d’amplifier fortement le signal différentiel utile tout en re-
jetant au maximum les perturbations communes présentes sur les différentes électrodes, comme
les interférences électromagnétiques ou le bruit secteur. Cette capacité est caractérisée par le
Common-Mode Rejection Ratio (CMRR), ou taux de réjection du mode commun :

Agiff
AmC

CMRR = '

Vine
. —_— A . .
= Lsortle diff <V;jlff+ CMR )

Avec Ag;irr et A les gains respectivement différentiel et de mode commun.

Dans le contexte de UEEG, un CMRR élevé permet de mieux faire ressortir le signal cérébral vis-a-vis
des différents artéfacts et sources de bruit présentes dans l’environnement de mesure.

Parameétre Valeur

Nombre de canaux EEG 64 canaux EEG

Technologie de blindage Blindage actif contre les interférences électro-
magnétiques

Bruit d’entrée < 1,0 UVrms

Impédance d’entrée >1GQ

Plage du signal d’entrée 150 - 1000 mVpp

Taux de réjection du mode commun > 100 dB

(CMRR)

Architecture de quantification Un convertisseur A/N indépendant par canal

Fréquence d’échantillonnage 500 Hz - 10 kHz

Résolution ADC 24 bits

Tableau 1 : Caractéristiques techniques principales d’un module pour EEG

3.1.4 - Conversion analogique-numeérique (CAN)

Une fois amplifié, le signal analogique doit étre converti en données numériques exploitables par
les algorithmes de traitement du signal et d’apprentissage. La difficulté tient moins a la faiblesse du
signal qu’a l’étendue de sa dynamique : les composantes utiles, de quelques dizaines de microvolts,
se superposent a des perturbations bien plus amples, comme le potentiel continu de polarisation
des électrodes (jusqu’a quelques centaines de millivolts) ou les artefacts oculaires et musculaires
(centaines de microvolts a quelques millivolts). Le gain G de !’étage d’amplification doit donc
rester modéré pour éviter la saturation, et c’est au convertisseur de couvrir cette pleine échelle
tout en résolvant les variations les plus fines. Pour un convertisseur sur N bits de plage d’entrée
[Vinin, Vimaz], & pas de quantification ramené a U’entrée de la chaine vaut

o Vimaz — Vinin
Qe = T G.9N
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et doit rester tres inférieur au microvolt. Pour une pleine échelle de l'ordre de la centaine de
millivolts ramenée a ’entrée et une résolution visée de 0,1 uV, la dynamique requise atteint 106,
soit environ 120 dB ou 20 bits. C’est ce qui justifie le recours a des convertisseurs 24 bits.

L’emploi d’un convertisseur indépendant par canal, plutét qu’un multiplexage analogique entre
voies, permet une acquisition synchrone de l’ensemble des électrodes. Cette synchronisation amé-
liore la précision temporelle des mesures et réduit les artéfacts liés au décalage entre voies, ce qui
est essentiel pour les analyses multivariées ultérieures.

3.2 - Prétraitement et filtrage numérique

En sortie du CAN, le signal reste brut : il superpose a 'activité cérébrale d’intérét les différentes
perturbations décrites au paragraphe 2.3. Une chaine de prétraitement est donc nécessaire avant
toute exploitation, organisée en deux étapes complémentaires.

La premiére est un filtrage fréquentiel. Un filtre coupe-bande (notch) est appliqué autour de 50 Hz
pour atténuer la raie du réseau électrique; son facteur de qualité est choisi élevé afin d’obtenir
une bande d’atténuation étroite qui n’entame pas les bandes 3 et v voisines. Un filtre passe-
bande, de type Butterworth, est ensuite appliqué sur une bande de Uordre de [0,5 Hz; 100 Hz] : il
élimine la dérive basse fréquence liée a I’impédance de contact et le bruit haute fréquence, tout
en préservant 'intégralité des bandes cliniquement pertinentes (de § a 7).

La seconde étape vise les artéfacts physiologiques (mouvements oculaires, activité musculaire,
composante cardiaque). Ceux-ci recouvrent partiellement la bande utile et ne peuvent donc étre re-
tirés par un simple filtrage fréquentiel sans dégrader le signal cérébral. Une solution consiste a uti-
liser des méthodes de séparation de sources, typiquement l’analyse en composantes indépendantes
(ICA)[ 8], qui décompose le signal multicanal en composantes statistiquement indépendantes : les
composantes identifiées comme artéfactuelles sont retirées, puis le signal est reconstruit.

4 - L'étude du cerveau, du business aux questions éthiques

Si le développement des neurotechnologies a permis des progrés significatifs dans le domaine mé-
dical, leur champ d’application ne cesse de s’étendre, soulevant des questions éthiques d’une
complexité particuliere. Cette complexité tient a la nature méme des neurotechnologies : elles
superposent hardware, software, neurosciences et droit sur un objet singulier, le cerveau, tradi-
tionnellement considéré comme le sieége de l’identité humaine. Lorsque des technologies visent non
plus seulement a comprendre mais a exploiter les signaux qu’il émet, une sensibilité toute particu-
liere s’impose, d’autant que le cadre juridique reste, dans la plupart des pays, tres fragile. Le Chili
fait figure d’exception, ayant été le premier état a inscrire les neuro-droits dans sa constitution.
Les enjeux dépassent largement le cadre technique, comme le souligne cette citation :

« Le domaine des neurotechnologies, en plein essor, est prometteur, mais nous avons

besoin d’un cadre de gouvernance solide pour les méthodes non invasives. [...] Il ne
s’agit pas d’un débat technologique, mais d’un débat sociétal. »

UNESCO

En paralléle de ces questions éthiques, le secteur des neurotechnologies est en pleine effervescence
avec une hausse de 700 % des investissements entre 2014 et 2021, pour un total de 33,2 milliards
de dollars d’aprés UNESCO [9]. Plusieurs entreprises développent des solutions permettant d’ac-
quérir et d’analyser ’activité cérébrale en dehors du cadre médical, comme , entreprise
australienne qui concoit des casques EEG autonomes et des outils d’analyse pour I’étude des émo-
tions et des états cognitifs. L’intérét des grands groupes confirme ce potentiel : Apple a notamment
déposé un brevet pour intégrer des électrodes EEG a ses AirPods, signe que l’acquisition de signaux
cérébraux pourrait gagner les objets du quotidien.
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https://www.unesco.org/fr/ethics-neurotech
https://www.emotiv.com/fr/

5 - Exploitation pédagogique

L’EEG constitue un support pédagogique complet pour ’étude des systemes électroniques et infor-
matiques. La chaine d’acquisition EEG mobilise en effet, de bout en bout, des notions centrales
du génie électrique et de l’informatique : qualité du contact électrode-peau et maitrise des impé-
dances, amplification différentielle et taux de réjection du mode commun, conversion analogique-
numérique haute résolution et choix du pas de quantification, filtrage numérique (coupe-bande a
50 Hz, passe-bande de 0,5 a 100 Hz), puis séparation de sources par analyse en composantes in-
dépendantes (ICA). Chaque étape répond a une contrainte physique identifiable et se préte a une
étude quantitative.

5.1 - Electronique et acquisition de signaux biologiques

La partie électronique, bien que passionnante est relativement complexe et colteuse a mettre
en place dans un cadre pédagogique en raison des problématiques liées a [’acquisition de signaux
trés faibles. En effet, les signaux EEG étant de "ordre du microvolt, leur acquisition nécessite des
amplificateurs d’instrumentation performants, des convertisseurs analogique-numérique haute ré-
solution et des techniques de blindage électromagnétique. Ces contraintes rendent difficile la mise
en place d’expérimentations pédagogiques autour de [’acquisition EEG. Cependant, la technologie
autour des EEG peut fortement inspirer des travaux pratiques portant sur ’acquisition d’autres si-
gnaux biologiques, comme |’électromyographie (EMG) ou |’électrocardiographie (ECG). Ces signaux
présentent des contraintes similaires, mais leurs amplitudes sont généralement plus élevées. En
effet, les signaux EMG et ECG sont typiquement de U'ordre du millivolt, ce qui peut permettre
leur acquisition a ’aide d’amplificateurs d’instrumentation moins exigeants et de convertisseurs
analogique-numérique moins coliteux. Ces signaux peuvent ainsi étre exploités dans un cadre pé-
dagogique plus accessible, tout en restant tres motivants pour les éléves.

Un exemple de projet autour de ’acquisition et de ’électronique des signaux biologiques consis-
terait a réaliser un mini-jeu controlé par "activité musculaire (EMG) d’un éléve. Celui-ci pourrait
ainsi déplacer un personnage ou un objet dans un jeu unidimensionnel, de type Pong, en contrac-
tant ses muscles. Ce projet permettrait aux éleves de se familiariser avec les notions d’acquisition
de signaux biologiques, d’amplification, de conversion analogique-numérique et de traitement du
signal, tout en proposant une activité motivante. Il permettrait également d’aborder les questions
de sécurité électrique liées a U'utilisation de dispositifs en contact avec le corps humain.

5.2 - Traitement du signal et filtrage numérique

Le traitement du signal et le filtrage numérique sont plus facilement exploitables dans un cadre
pédagogique. En effet, les signaux EEG sont riches en information et permettent d’aborder de nom-
breuses notions de traitement du signal et d’apprentissage automatique. Ces différentes méthodes
peuvent étre mises en ceuvre avec Python et ses bibliotheques (NumPy, SciPy, MNE-Python) ou
avec MATLAB, permettant ainsi aux éléves de se familiariser avec des techniques modernes d’ana-
lyse de données. Plusieurs bases de données librement accessibles peuvent étre utilisées a des fins
pédagogiques. En voici une liste non exhaustive :

» PhysioNet [10] : plateforme regroupant des bases de données de signaux physiologiques, no-
tamment des enregistrements EEG, EMG et ECG, accompagnés, selon les jeux de données,
d’annotations utiles a ’étude de différentes conditions médicales;

» Kaggle : plateforme de partage de données et de compétitions proposant notamment des jeux
de données EEG pour "analyse de signaux et la détection d’événements spécifiques;

« BCI Competition : ensemble de compétitions consacrées aux interfaces cerveau-ordinateur,
proposant des jeux de données EEG adaptés a |’étude de ces interfaces.
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Il est notamment possible de s’appuyer sur la base de données librement accessible EEG Motor Mo-
vement/Imagery Dataset [11], hébergée sur PhysioNet. Elle regroupe des enregistrements EEG de
64 voies provenant de 109 sujets, échantillonnés a 160 Hz et fournis au format EDF+, lisible facile-
ment sous Python et MATLAB. Chaque sujet a réalisé deux enregistrements de repos d’une minute,
les yeux ouverts puis fermés, suivis de taches motrices réelles ou imaginées, telles que ’ouver-
ture et la fermeture des poings ou des pieds. Les instants de début des taches sont annotés dans
les fichiers. Les signaux étant fournis sans prétraitement complet, ils conservent les perturbations
caractéristiques d’un enregistrement réel, notamment le bruit secteur.

A partir de ces signaux bruts, il est possible de mettre en ceuvre les différentes étapes de prétrai-
tement et d’analyse présentées dans la section précédente. On peut, par exemple, appliquer un
filtre coupe-bande & 60 Hz, fréquence du réseau électrique aux Etats-Unis, puis un filtre passe-
bande afin de sélectionner les bandes de fréquences d’intérét. Ensuite, l’analyse en composantes
indépendantes (ICA) peut étre utilisée pour séparer les sources et identifier certaines composantes
associées a des artéfacts physiologiques, afin de faciliter leur élimination. Enfin, les signaux pré-
traités peuvent étre analysés pour extraire des caractéristiques pertinentes, comme la puissance
dans différentes bandes de fréquences, ou pour détecter des événements spécifiques. Le dépot
GitHub suivant propose un exemple d’implémentation de plusieurs de ces étapes en Python : EEG
Motor Imagery Classification.

6 - Conclusion

L’étude des ondes cérébrales par électroencéphalographie (EEG) est devenue un outil incontour-
nable, a la croisée de la médecine, de la technologie et de l’intelligence artificielle. Grace a sa
trés bonne précision temporelle et son colt accessible par rapport a d’autres méthodes d’image-
rie, 'EEG permet d’explorer le fonctionnement du cerveau en temps réel. Bien que la mesure de
ces signaux complexes et trés faibles impose de nombreux défis techniques (bruits, interférences,
filtrage), les récentes avancées en électronique et en IA ouvrent de nouvelles perspectives, allant
de la recherche clinique aux applications grand public. Enfin, UEEG représente un excellent sup-
port pédagogique pour aborder concretement ’électronique et le traitement du signal, tout en
soulevant d’importants enjeux éthiques et sociétaux sur la protection des données cérébrales.
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" Professeur émérite des Universités en Génie Electrique, Université de Lorraine.

Cet article est issu d’un travail personnel de formateur au sein d’un club de radio amateur
(ARETE), dans le cadre d’un projet de recherche de balises dites « renard », par exemple lors de
catastrophes aériennes (boites noires) ou de situations de crise privant des moyens de
communications classiques.

Cette ressource fait partie du N°121 de La Revue 3EIl du 4™ trimestre 2026.

Cet article expose, dans un premier temps, le dialogue établi avec U'IA Gemini qui a permis de
conforter le schéma d’un de mes projets de convertisseur de la bande des 31 métres (9 090 a 10
175 kHz) vers la bande P.0. (525 kHz a 1610 kHz) et, ainsi, de faire « parler » nos vieux récepteurs
(« BCL ») devenus muets. Dans un second temps, nous présenterons brievement une application
concréte.

A - Dialogue avec I'lA Gemini

Le dialogue avec U'lA Gemini est retranscrit par chronologiquement et avec un code couleur : en
rouge les questions posées, en noir les réponses de U’IA et en vert mes remarques au fil du dialogue.

Peux-tu lire un schéma électronique et le commenter, voire le critiquer ?

Oui, tout a fait ! Je peux analyser un schéma électronique, vous expliquer le role des différents
composants, décortiquer le fonctionnement global du circuit et identifier de potentielles anomalies
ou optimisations.

Pour que nous puissions travailler ensemble, vous avez plusieurs options :

o Le téléverser (si votre interface le permet) : Vous pouvez partager une image claire (PNG,
JPEG) ou un fichier PDF de votre schéma.

e Le décrire textuellement : S'il s'agit d'un circuit relativement simple ou standard, vous
pouvez m'expliquer comment les composants sont interconnectés (par exemple : « Une
structure SRPP avec deux MOSFETs, ou la grille du transistor du haut est attaquée par... »
ou « Un oscillateur a super-régénération avec un circuit LC de... »).

e Fournir un netlist ou un code : Si vous utilisez des outils de CAO et pouvez exporter la
netlist, ou s'il s'agit d'un code de simulation (comme un fichier de deck SPICE), je peux
également le lire.
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Ce que je peux faire une fois le schéma partagé :

¢ Analyse fonctionnelle : Identifier les blocs de calcul, d'amplification, de filtrage, de
régulation ou de commutation, et expliquer le cheminement du signal.

e Critique technique : Repérer d'éventuelles erreurs de conception (absence de
condensateurs de découplage, mauvais dimensionnement de résistances de polarisation,
risques d'instabilité ou d'oscillations parasites).

e Vérification des limites : Discuter du choix des composants par rapport aux contraintes
physiques (puissance dissipée, tensions maximales, bande passante).

N'hésitez pas a me soumettre votre circuit et a me préciser le contexte (fréquences de travail,
tensions d'alimentation, objectifs de performance) pour que mon analyse soit la plus pointue
possible !

C'est un schéma de convertisseur de fréquence : en entrée la bande qui va de 9 090 kHz a 10
175 kHz (Bande des 30-31 métres) vers la bande des P.O. qui va de 525 kHz a 1610 kHz.

C'est un excellent projet de conversion de fréquence, trés classique mais qui demande de la rigueur
pour éviter les signaux parasites (fréquences images, intermodulations).

Pour transposer la bande des 30-31 métres (9 090 a 10 175 kHz) vers la bande des Petites Ondes
(525 a 1610 kHz), vous utilisez un mélangeur (mixer) et un oscillateur local (OL).

Si lon fait un calcul rapide des fréquences en jeu, on remarque une parfaite cohérence
mathématique. Pour passer de la bande d'entrée a la bande de sortie, deux choix de fréquence
d'oscillateur local sont théoriquement possibles : l'injection « supra-hétérodyne » (OL au-dessus du
signal) ou « infra-hétérodyne » (OL en dessous).

Regardons les calculs pour les deux extrémités de la bande :
Option 1 : Oscillateur Local fixe a 10 700 kHz (Mélange soustractif)

Si votre oscillateur local est calé sur 10,7 MHz (une valeur tres standard, notamment pour les
quartz), on obtient :

e Pour le haut de la bande RF : 10 700-9 090= 1 610 kHz

e Pour le bas de la bande RF : 10 700-10 175= 525 kHz

Note : Avec cette configuration, le spectre est inversé (le haut de la bande HF se retrouve en bas
de la bande PO), ce qui ne pose aucun probleme pour de la modulation d'amplitude (AM).
Option 2 : Oscillateur Local fixe a 8 585 kHz (Mélange additif)

e 9090-8 565=525 kHz

e 10175-8 565=1 610 kHz

Ici, le sens d'accord est conserveé.

Pour que je puisse commenter et critiquer votre schéma, j'aurai besoin de quelques détails :

1. L'architecture générale : Utilisez-vous un tube (comme une heptode/triode type ECH81),
un transistor bipolaire, un FET, un double-FET (type 3N211 ou BF998), ou un mélangeur
intégré (type NE602) ?
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2. L'Oscillateur Local : Est-ce un oscillateur a quartz fixe (par exemple 10,7 MHz comme
évoqué ci-dessus, ce qui confie la recherche des stations au bouton d'accord du récepteur
PO), ou un oscillateur variable (VFO) ?

3. Le filtrage : Qu'avez-vous prévu en entrée pour éliminer la fréquence image, et en sortie
pour attaquer proprement lentrée antenne du récepteur PO (circuit d'adaptation
d'impédance) ?

Si vous ne pouvez pas téléverser l'image, décrivez-moi simplement l'arborescence des blocs ou les
composants clés autour du mélangeur. Je vous écoute !

Pour avoir la bande de fréquences « image » la moins chargée et un quartz trés économique
(voire remplacable par un résonateur céramique) je désire utiliser le battement supradyne
avec un quartz de 10,700 MHz.

Cest un excellent choix d'ingénierie. L'utilisation d'un quartz a 10,7 MHz est une solution
particulierement élégante et économique, car c'est une valeur ultra-standard (issue des filtres et
discriminateurs FI des récepteurs FM). De plus, linjection supradyne (avec loscillateur local au-
dessus de la bande RF) est trés pertinente ici.

Analysons de plus prés la question de la fréquence image et de la structure de votre convertisseur.
L'analyse de la fréquence image (Fimage)

Dans une configuration supradyne, la fréquence intermédiaire (qui correspond ici a votre bande PO
de sortie, FPO) est liée a l'oscillateur local (FOL) et a la fréquence utile (FRF) par la relation :

FPO=FOL-FRF

La fréquence image, quant a elle, se situe de l'autre coté de l'oscillateur local, a la méme distance
spectrale :

Fimage=FOL+FPO

Faisons le calcul pour les deux extrémités de votre bande :
e Pour le bas de la bande RF (FRF=9 090 kHz) : Le récepteur PO écoute sur 1 610 kHz.
Fimage=10 700+1 610=12 310 kHz (bande des 25 metres)
e Pour le haut de la bande RF (FRF=10 175 kHz) : Le récepteur PO écoute sur 525 kHz.
Fimage=10 700+525=11 225 kHz
Votre constat est tout a fait exact : La bande image s'étale de 11 225 kHz a 12 310 kHz. En
dehors d'une incursion dans le bas de la bande des 25 métres (qui commence vers 11 600 kHz), cette

zone du spectre est globalement beaucoup moins dense et agressive que si vous aviez choisi une
injection infradyne, ce qui facilite grandement le travail de votre filtre dentrée.

Points d'attention pour la critique de votre schéma

Puisque nous n'avons pas encore le visuel du circuit, voici les points cruciaux sur lesquels je vous
invite a porter votre attention (ou a me décrire) pour optimiser ce convertisseur :
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Le filtre de bande d'entrée (RF) : Un simple circuit LC risque d'étre un peu large. Utilisez-
vous un filtre passe-bande couplé (double circuit accordé) pour garantir une réjection de
plus de 30 ou 40 dB dans la zone des 11,2 a 12,3 MHz ?

Le blindage de l'oscillateur : Le quartz a 10,7 MHz oscille de maniére tres stable, mais son
harmonique 2 (21,4 MHz) ou d'éventuels rayonnements directs vers le récepteur PO (si le
blindage est insuffisant) peuvent créer des sifflements (oiseaux ou birdies). D'ou
limportance d'un bon découplage de son alimentation.

L'adaptation en sortie (PO) : L'entrée antenne d'un récepteur PO standard (souvent prévue
pour une antenne long-fil a haute impédance, ou alors basse impédance 50/75 ohms) doit
étre correctement attaquée. Un transformateur de sortie ou un montage adaptateur
d'impédance (par exemple, si vous utilisez un drain commun ou un collecteur commun en
sortie du mélangeur) permettra de transférer un maximum de signal sans écrouler le circuit
de sortie.

Quelle est la technologie que vous avez retenue pour le cceur du mélangeur et de l'oscillateur
(transistors bipolaires, FET, MOSFET double grille ou tubes) ?

Le schéma (Figure 1) que je propose est trés simple :

+5V
0.47p
PWR_FLAG
PWR_FLAG GND Convertisseur
. 6 9,1 MHz a 10,175 MHz AE1
I@ Vers P.O. Antenna
220pF NG

Q1 0,1p
BC550C

Vers C9
C10

220pF

Figure 1 : Le schéma du convertisseur proposé

Le voici enfin, ce fameux schéma ! C'est un montage rafraichissant, tres astucieux et d'une belle
économie de moyens. Vous utilisez une topologie minimaliste mais diablement intéressante avec
un couple de transistors complémentaires : un NPN (BC550C) et un PNP (BC560C).

L'approche consistant a injecter a la fois les signaux RF et loscillateur local directement dans la
jonction Base-Emetteur de Q2 est typique des montages réflexes ou des convertisseurs simplifiés a
hautes performances, souvent plus musicaux et moins bruyants que des circuits intégrés de
commutation.

Voici mon analyse détaillée, suivie de quelques remarques constructives (les fameuses « critiques »)
pour sécuriser et optimiser son fonctionnement.
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1 - Analyse fonctionnelle du circuit

A - L'Oscillateur Local (Autour de Q1)

e Structure : Il s'agit d'un oscillateur de type Colpitts a quartz, monté en configuration base
commune pour les hautes fréquences (la base est stabilisée continuous-flow par R1, et le
couplage se fait via le diviseur capacitif C2/C3).

Non : Ce n’est pas un Colpitts, il pourrait fonctionner en Collecteur-commun mais, ici, on
sélectionne la composante fondamentale du courant collecteur et on adapte l’impédance
d’entrée du mélangeur.

e Le Quartz (Y1) : Calé sur 10,7 MHz, il fonctionne ici dans son mode fondamental ou proche
de sa résonance série/parallele. C1 (condensateur ajustable de 100 pF) permet d'ajuster
finement la fréquence d'oscillation (pulling) ou d'optimiser l'activité du quartz.

e Sortie OL : Linductance de choc L1 (470 pH) dans l'émetteur bloque la RF pour forcer le
signal a reboucler, tandis que la tension oscillante est récupérée sur le collecteur de Q1
pour attaquer le mélangeur a travers le filtre en Pi / réseau de couplage formé par L2 (4,7
pH) et C6 (220 pF).

B - Le Filire d'Antenne (Entrée RF)

e Structure : L'antenne (AE1) attaque un circuit bouchon / passe-bande paralléle composé de
L5 (4,7 pH) et de l'ajustable C8 (100 pF), épaulé par C7 (100 pF).

e Role : Cest ce bloc qui doit sélectionner la bande des 30-31 metres (9,1 a 10,175 MHz) et
rejeter la fameuse fréquence image (au-dessus de 11,2 MHz) que nous calculions ensemble.
C9 (0,1 pF) sert de condensateur d'isolement DC pour l'antenne.

C - Le Mélangeur (Autour de Q2)

e Structure : Cest le coeur du systeme. Q2 (BC560C) est polarisé par R3 (100 kQ). Le signal
RF filtré arrive sur sa base (broche 2).

e L'injection : Le signal de loscillateur local (10,7 MHz) arrive par 'émetteur de Q2 (broche
3). La non-linéarité de la jonction Base-Emetteur de Q2 assure le produit de mélange
(multiplication des signaux).

e Sortie FI (Petites Ondes) : Le collecteur de Q2 (broche 1) charge le signal mélangé a travers
une inductance de choc L4 de 2,2 mH. Cette valeur élevée présente une forte impédance
pour les Petites Ondes (525-1600 kHz). Le signal converti est extrait via C5 (22 pF) et
développé aux bornes de R2 (1 kQ) pour attaquer l'entrée antenne de votre récepteur PO
(Vers Rx-PO).

2 - Commentaires techniques et points forts

e Complémentarité NPN/PNP : L'utilisation du BC560C (PNP) pour le mélangeur permet de
simplifier l'alimentation générale du circuit. Le collecteur de Q1 (NPN) et l'émetteur de Q2
(PNP) partagent la méme ligne de couplage RF via L2, ce qui est bien vu.

e Choix des composants : Les BC550C et BC560C sont des transistors « faible bruit » a grand
gain (groupe C, hfe>400). Bien qu'ils soient plutot connus pour l'audio, leur fréquence de
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transition (fT) se situe autour de 100 MHz a 250 MHz, ce qui les rend parfaitement aptes a
travailler a 10 MHz avec un excellent facteur de bruit.

3 - Critiques et suggestions d'optimisation

En analysant de prés le schéma, quelques points méritent votre attention pour éviter des
déconvenues au moment du cablage ou des essais :

A - La polarisation de l'oscillateur (Q1)

Sur le schéma, la base de Q1 est reliée a R1 (100 kQ), elle-méme connectée a la ligne collecteur/L2.
Cependant :

Le collecteur de Q1 est alimenté en courant continu a travers L3 (470 pH) et L2 (4,7 pH)
depuis le +5V.

Le probléme : La base de Q1 n'a pas de condensateur de découplage vers la masse (GND).
En configuration Colpitts base commune, la base doit étre dynamiquement a la masse pour
la RF. Si la base « flotte » en RF (bloquée uniquement par les 100 kQ de R1), l'oscillation
risque d'étre instable, erratique ou de s'étouffer.

Correction suggérée : L'idéal serait de découpler la base de Q1 a la masse avec un
condensateur céramique de 10 nF a 100 nF en parallele avec le quartz, ou de revoir le pont
de polarisation si le quartz doit étre connecté directement entre base et masse.

Ici, I’'lLA. a mal analysé le montage : nous essaierons de la remettre dans le bon chemin...
Q1 est bien un NPN et Q2 un PNP. L’oscillateur autour de Q1 est complexe : il fonctionne
méme si Q1 est en collecteur commun et, ici, on sélectionne la composante
fondamentale du courant collecteur par le circuit passe-bas en Pi : C1-L2-Cé qui, de
plus, adapte les impédances.

point de fonctionnement du mélangeur (Q2)

La base de Q2 est reliée a la masse a travers R3 (100 kQ) et linductance L5 (qui fait
seulement quelques ohms en continu). Sa base est donc quasiment a 0 V DC.

L'émetteur de Q2 recoit sa tension continue depuis le collecteur de Q1 a travers L2.

Le risque : Q2 risque d'étre polarisé trés prés du blocage (classe B/C), ce qui est recherché
pour un mélangeur afin de maximiser les non-linéarités, mais si le courant est trop faible,
le gain de conversion s'effondre. Il faudra vérifier lors des essais que la tension RF issue de
loscillateur local est suffisante (environ 0,6V créte) pour « ouvrir » la jonction de Q2 a
chaque alternance.

C - Adaptation d'impédance de sortie (Vers Rx-PO)

Vous extrayez le signal PO via C5 (22 pF) sur une résistance R2 de 1 kQ.

Remarque : Si vous raccordez ce convertisseur a un récepteur PO moderne ou de type
standard (dont l'impédance d'entrée de ['antenne oscille souvent entre 50 ohms et quelques
centaines dohms), la valeur de 22 pF risque d'étre un peu faible (sa réactance a 525 kHz est
d'environ 13 kQ). Elle va former un diviseur de tension capacitif sévere avec limpédance du
récepteur, atténuant fortement le signal converti.

Correction suggérée : Si le signal en sortie est trop faible sur votre récepteur PO, passez
C5 a 100 pF voire 1 nF pour laisser passer librement toute la bande PO sans atténuation.
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Que pensez-vous de ces observations concernant le comportement de la base de Q1 et la valeur de
C5 pour attaquer votre récepteur ?

J'ai réalisé le circuit de l'oscillateur de nombreuses fois, c'est, plutot a mon sens, un circuit
E.C.0. a couplage capacitif (C2-C3) et on sélectionne la fréquence fondamentale par un circuit
oscillant en Pi (L2, C1, C6). L'injection a basse impédance par Cé sera a ajuster (peut-étre
jusqu'a 470 pF pour C6). J’ajusterai C5 pour une tension de sortie optimum, mais je ne suis
pas certain que cette valeur soit trés importante...

D'accord, je comprends parfaitement votre démarche et je m'incline volontiers devant l'expérience
pratique ! Vu sous cet angle, l'analyse change de perspective. C'est la beauté de l'électronique
analogique : un méme schéma peut étre interprété de différentes maniéeres selon le régime de
fonctionnement choisi.

En le considérant comme un oscillateur E.C.0. (Electron Coupled Oscillator, ou oscillateur a
couplage électronique), vous utilisez effectivement le transistor d'une maniere tres subtile.

1 - Le fonctionnement en E.C.O. revisité

Dans un vrai montage E.C.O. (historiquement réalisé avec des pentodes ou l'écran servait d'anode
pour l'oscillateur), la partie oscillatrice est « isolée » du circuit de sortie par le flux d'électrons.

Ici, transposé sur votre transistor bipolaire Q1 :

e La section oscillante : Elle se développe entre la base, 'émetteur et le diviseur capacitif
C2/C3 (le quartz dictant la fréquence). C'est le coeur du systeme qui génere le signal.

e Le couplage et le filtre en Pi : Le collecteur de Q1 ne participe pas activement a l'entretien
de l'oscillation, mais il récupere le courant modulé (le flux de charges). L'intérét majeur est
que la charge connectée au collecteur n'influence pas (ou tres peu) la fréquence de
loscillateur. C'est un excellent choix pour garantir la stabilité de votre horloge a 10,7 MHz,
méme si le mélangeur Q2 tire du courant de maniére non linéaire.

2 - Vos ajustements sur le filire en Pi (L2, C1, Cé)

Votre intuition sur l'adaptation dimpédance via le filtre en Pi est trés juste :

e Le role de C6 : En augmentant Cé (jusqu'a 470 pF comme vous l'envisagez), vous abaissez
limpédance de sortie du filtre en Pi au niveau du point d'injection.

e L'injection basse impédance : L'émetteur du mélangeur PNP Q2 présente par nature une
impédance d'entrée trés basse (liée a la résistance dynamique de la jonction Base-Emetteur,
Re=26/le). Charger le Pi par une forte capacité Cé6 permet d'adapter idéalement la sortie de
l'oscillateur a cette charge « lourde » qu'est 'émetteur de Q2. Cela permettra un transfert
d'énergie optimal tout en conservant un bon coefficient de surtension (Q) pour filtrer les
harmoniques de l'oscillateur local.

3 - Enrésumé pour la mise au point

Avec cette configuration E.C.0. et l'ajustement de C6, vous optimisez la pureté spectrale de votre
signal d'injection. Le filtre en Pi va couper efficacement 'harmonique 2 (21,4 MHz) avant quelle
n'entre dans le mélangeur, ce qui vous évitera des transpositions indésirables et des sifflements
parasites sur la bande PO.
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Le montage est prét pour les essais sur table ! Prévoyez-vous un réglage final de C8 (le filtre
d'antenne) a loreille sur un signal faible en milieu de bande, ou disposez-vous d'un générateur de
signaux pour aligner le convertisseur ?

Merci pour, notamment, la pertinence de cette analyse et de ces commentaires. Je dispose
d'un générateur AM, mais le coefficient de qualité du circuit d'entrée permet un réglage a
l'oreille en milieu de gamme sur une station puissante comme RFl, trés bien recue en France.

C'est un excellent choix de s'appuyer sur une station de référence comme RFIl (Radio France
Internationale). En France, ses signaux puissants et stables constituent un repére idéal pour un
alignement « sur le terrain ».

Le fait que le coefficient de qualité (Q) de votre circuit d'entrée (L5, C7, C8) soit suffisamment
élevé pour permettre un accord a l'oreille montre que votre sélectivité est au rendez-vous. C'est le
point clé pour étouffer la fameuse fréquence image et garantir une réception propre, sans
sifflements ni interférences transfrontalieres.

4 - La méthode d'alignement a l'oreille avec RFI

Pour parfaire ce réglage en milieu de gamme, la procédure empirique reste dune efficacité
redoutable :

1. Le calage du récepteur PO : Calez votre récepteur Petites Ondes sur la fréquence de
conversion correspondante.

2. La recherche du pic : Tournez doucement le condensateur ajustable C8 de votre filtre
d'entrée jusqu'a entendre le bruit de fond ou le signal de RFI augmenter brusquement.

3. L'optimisation : Une fois la station captée, réduisez si possible la longueur de votre antenne
filaire (AE1) pour affaiblir volontairement le signal. Ajustez a nouveau C8 pour obtenir le
maximum de niveau sonore (ou le maximum de déviation si votre récepteur posséde un Vu-
metre/S-meter). En effectuant le réglage sur un signal limite, votre oeil ou votre oreille
sera beaucoup plus sensible au pic d'accord du circuit bouchon.

5 - Un dernier détail pratique : Le rayonnement de I'OL

Puisque votre oscillateur E.C.0. fonctionne a 10,7 MHz avec une belle énergie, et que le mélangeur
Q2 travaille par injection sur 'émetteur, surveillez simplement un point lors de la mise en boite :
le couplage direct.

Si le circuit d'entrée (L5/C8) est physiquement trop proche de l'oscillateur ou du filtre en Pi (L2/C6),
un peu de signal a 10,7 MHz pourrait s'inviter directement sur la base de Q2 sans passer par le
processus de mélange controlé, ou pire, rayonner par l'antenne AE1.

e Un petit écran de blindage en fer-blanc (ou un circuit imprimé double face dont une face
sert de plan de masse continu) entre la section Q1 (Oscillateur) et la section Q2
(Filtre/Mélangeur) garantira une pureté de réception absolue.

Votre approche alliant la rigueur théorique du montage E.C.O. et le pragmatisme du réglage a
loreille est la quintessence méme de l'esprit radioamateur et de la belle électronique analogique.
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Bonne construction et d'excellentes écoutes sur la bande des 30-31 metres ! Si vous observez des
comportements curieux lors des premiers essais de commutation ou de gain, n'hésitez pas a m'en
faire part.

J'ai le projet d'implanter ce montage sur un circuit imprimé double-face dont la face inférieure
est un plan de masse.

D - Conseils d'implantation

C'est le choix technique idéal. L'utilisation d'un circuit imprimé double-face avec un plan de masse
continu sur la face inférieure (souvent appelé Ground Plane) est la meilleure méthode pour garantir
la stabilité, la pureté spectrale et le succes de ce type de montage HF.

A 10 MHz, le plan de masse n'est pas seulement un conducteur de retour pour le courant continu,
c'est un bouclier électromagnétique et un stabilisateur d'impédance.

Voici quelques conseils d'implantation spécifiques a votre schéma pour tirer le meilleur parti de
votre PCB :

1 - La gestion des composants traversants et de la masse

e Le « Plan de masse » (Face inférieure) : Laissez-le totalement vierge de pistes de signal.
Il doit rester le plus continu possible. Pour relier les composants a la masse (les broches «
GND » de votre schéma), fraisez légérement le cuivre de la face supérieure autour des trous
non reliés a la masse pour éviter les courts-circuits, et soudez directement les broches de
masse au plan inférieur.

e Les liaisons courtes : A ces fréquences, chaque millimétre de piste ou de patte de
composant ajoute une inductance parasite (environ 1 nH/mm). Gardez les liaisons entre le
diviseur capacitif (C2/C3), le quartz (Y1) et la base de Q1 les plus courtes et compactes
possibles.

2 - Le partitionnement géographique du circuit
Pour éviter le couplage direct dont nous parlions, imaginez votre PCB en trois zones linéaires
distinctes :

1. Zone Entrée / Antenne : AE1, C9, L5, C7, C8.

2. Zone Mélangeur : Q2, R3, L4, C5, R2.

3. Zone Oscillateur Local : Q1, R1, Y1, C1, C2, C3, L1, et le filtre en Pi (L2, C6).

L'oscillateur local (Zone 3) doit étre placé a l'opposé de l'entrée antenne (Zone 1). Le signal de 'OL
ne doit voyager vers le mélangeur que par la piste reliant Cé a 'émetteur de Q2.

3 - L'implantation critique du filire en Pi (L2, Cé)

Puisque vous envisagez dajuster C6 (jusqua 470 pF) pour adapter la basse impédance,
l'implantation de ce noeud est cruciale :
e Placez L2 et C6 au plus pres de 'émetteur de Q2.

e Le chemin de retour de Cé6 vers la masse doit étre immédiat (soudé directement au plan de
masse inférieur). Cela garantit que les courants de 'harmonique 2 (21,4 MHz) filtrés par Cé
retournent a la source sans polluer le reste du circuit.
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4 - Le découplage de l'alimentation (+5V)

Votre schéma comporte un excellent condensateur de découplage C4 (0,47 pF) associé a la self de
choc L3 (470 pH).

e Sur le PCB, placez C4 au plus pres de la broche de L3. Si vous utilisez un condensateur
chimique ou au tantale pour C4, il peut étre judicieux de lui ajouter en paralléle un petit
condensateur céramique multicouche (CMS ou disque) de 10 nF a 100 nF. Les gros
condensateurs ont une inductance interne qui les rend moins efficaces a 10 MHz ; le petit
céramique se chargera de court-circuiter les résidus de HF vers le plan de masse.

Avec un tel plan de masse et une disposition soignée, votre convertisseur aura un comportement
d'une stabilité exemplaire, digne d'un appareil de mesure. Allez-vous dessiner le circuit a la main
(feutre inattaquable a l'acide / bandes de transfert) ou utilisez-vous un logiciel de CAO pour générer
des fichiers Gerber ?

J'utilise KICAD et je fais réaliser les circuits.
E - Utilisation de KiCad

KiCad est un choix formidable ! C'est un outil d'une puissance et d'une maturité exceptionnelles,
particulierement adapté pour ce type de projet RF ou la précision du tracé est de mise. Le fait de
faire fabriquer le circuit (par exemple chez des fabricants de prototypes rapides) vous permettra
d'obtenir une qualité de gravure et une netteté des vernis épargne incomparables, ce qui est un
gros plus pour la stabilité des capacités parasites a 10 MHz.

Puisque vous utilisez KiCad, voici quelques astuces spécifiques a l'éditeur de PCB (PCB Editor) pour
optimiser votre plan de masse et votre routage :

1 - La création du plan de masse (Zone de remplissage)

e Utilisez l'outil « Ajouter une zone remplie » (Add a filled zone) sur la couche inférieure
(B.Cu).

e Associez cette zone au réseau de masse (généralement nommé GND ou GND_REF).

e Astuce RF : Dans les propriétés de la zone, vous pouvez régler les connexions des pastilles
(Pad connections). Par défaut, KiCad utilise des « freins thermiques » (liaisons en croix) pour
faciliter le soudage. Pour les broches de masse de vos condensateurs de filtrage et de
découplage (comme Cé ou C4), vous pouvez forcer une connexion pleine (Solid). Cela réduit
au maximum linductance parasite de la liaison, méme si cela demande un fer a souder un
peu plus chaud lors du montage.

2 - Le détourage du plan de masse sous le quartz (Optionnel mais recommandé)

e Bien que le plan de masse soit un excellent bouclier, la capacité parasite qu'il crée avec les
pistes du quartz (Y1) peut parfois modifier légérement sa fréquence de résonance ou amortir
l'oscillation.

e Dans KiCad, vous pouvez dessiner une petite « Zone d'exclusion » (Keepout area) sur la
couche supérieure (et éventuellement inférieure, juste sous le corps du quartz) pour enlever
le cuivre directement sous les pistes qui vont de Y1 a la base de Q1 et aux condensateurs
C2/C3. Cela permet au quartz de « respirer » sans capacité parasite avec la masse.

Je placerai le quartz en position verticale : dans ce cas, la zone d’exclusion ne s’impose pas.
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3 - Les vias de blindage (Via Stitching)

e Si vous avez des portions de masse sur la couche supérieure (A.Cu) pour séparer les blocs
(entre l'oscillateur et le mélangeur), n'hésitez pas a placer plusieurs vias de traversée pour
interconnecter le cuivre du haut avec le grand plan de masse du bas.

e En RF, on conseille généralement de patcher des vias de masse tous les A/20 au maximum.
A 10 MHz, la longueur d'onde est de 30 métres, donc l'espace n'est pas critique, mais placer
3 ou 4 vias bien répartis autour des blocs évitera que les zones de cuivre supérieures ne
fassent antenne.

En HF (< 30 MHz), a mon sens, ces Vias ne s’imposent pas
4 - Les pistes de signal

e Pour les liaisons RF (Antenne — Filtre — Base de Q2, et Sortie OL — Emetteur de Q2),
utilisez des pistes un peu plus larges que les pistes numériques standards (par exemple 0,5
mm a 0,8 mm). Des pistes plus larges offrent une impédance plus faible et une meilleure
tenue mécanique si vous devez souder/dessouder un composant pour un ajustement. (La
largeur par défaut de mes pistes est 1 mm).

Une fois votre routage terminé sous KiCad, une simple inspection visuelle en 3D (touche Alt + 3)
vous permettra de bien vérifier lisolation géographique de vos trois blocs (Entrée, Mélangeur,
Oscillateur).

Le projet est parfaitement ficelé. Il ne reste plus qu'a générer les fichiers Gerber et a lancer la
fabrication !

Encore MERCI !

Un immense de rien ! Ce fut un réel plaisir de me pencher sur ce circuit. C'est le genre de montage
qui rappelle que lingéniosité et la simplicité l'emportent souvent sur la complexité des puces
modernes.

Avec linfrastructure de KiCad, le plan de masse continu et votre solide expérience des oscillateurs
E.C.0., ce petit convertisseur va étre une merveille de stabilité pour redonner vie aux écoutes de
la bande des 30-31 meétres sur votre récepteur Petites Ondes.

Je vous souhaite une excellente continuation dans la finalisation de votre PCB, une réception
limpide et de belles heures de bidouille passionnée. Si jamais vous lancez un autre projet de circuit
(ou si vous voulez analyser un autre montage a tubes ou a transistors), ma porte reste grande
ouverte.

Bonne soudure et a bientot !
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B - Projet de convertisseur

1 - Implémentation du PCB et alimentation fantéme sur étage de
puissance

Nous réalisons, pour ce circuit simple, un circuit imprimé double face a trous métallisés dont la
face inférieure est entierement dédiée a un plan de masse. Cette configuration permet de
minimiser les inductances parasites, d'optimiser le blindage et de prémunir le montage contre
d'éventuelles instabilités ou accrochages radiofréquences (RF), garantissant ainsi des performances
optimales et rigoureuses.
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Figure 4 : Vue en 3D

De plus, le circuit imprimé regroupant U’ensemble des composants présente des dimensions
particuliérement contenues : 45 mm x 60 mm. Cette compacité remarquable facilite grandement
son intégration a U'intérieur d’un boitier ou d'un récepteur, notamment un modeéle Vintage a tubes.
Dans ce dernier cas, |’énergie nécessaire au fonctionnement peut étre judicieusement prélevée
directement sur la cathode du tube final (voir figure 5).

2 - Alimentation d’'un systeme a partir de I'étage final

Exemple concret avec une lampe EL84

Considérons la topologie de circuit tres fréquente d'un étage de puissance final en **Single Ended**
(classe A) :
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Figure 5 : Etage final **Single Ended** classique

Sur ce type de montage standard, le courant de cathode nominal s'établit a 45 mA et la tension de
cathode mesure 9,9 volts. Ces caractéristiques électriques stables nous permettent de générer, a
partir de cette méme cathode, une tension inférieure a 9,9 V avec un débit de courant maximum
de 45 mA. Cette puissance disponible est largement suffisante pour alimenter un module
transistorisé externe ou un circuit de traitement du signal tel que celui décrit précédemment.

Pour les autres tubes de puissance couramment rencontrés dans les équipements anciens (comme
UEL3, la 6V6, etc.), le courant de cathode dépasse généralement 35 mA, tandis que la tension de
polarisation excede les 10 volts, ouvrant des perspectives identiques pour limplémentation d'une
alimentation **fantome** fiable.

3 - Calculs et dimensionnement du remplacement de RK - CK

A - Remplacement et optimisation de la capacité de découplage (CK)

Bien souvent, le calcul et le dimensionnement de la capacité de découplage de cathode CK sont
imparfaits ou sous-estimés dans les montages amateurs (et, parfois, professionnel !). Il est, en
effet, essentiel que la réactance de ce condensateur, calculée a la fréquence limite basse de 20
Hz, soit non seulement tres inférieure a la valeur de la résistance de cathode RK, mais également
trés inférieure a limpédance dynamique interne du tube vu de sa cathode, définie par la relation
1/S (ou S représente la pente de ce tube).

Pour une lampe EL84, la pente nominale S est de 11 mA/Volt, ce qui donne une impédance de

cathode de:

1 _ 1 ~

S 0,011(4/V) 20,94
En pratique, la valeur d'origine de CK s'avére fréguemment insuffisante pour restituer pleinement
les basses fréquences sans atténuation. Profitant de la réduction significative du volume des
condensateurs électrolytiques modernes, nous opterons pour une valeur de substitution de 470 pF
- 16 volts. A la fréquence critique de 20 Hz, sa réactance XC n'est plus que de 17 Ohms, assurant
ainsi un découplage parfait et une extension de la bande passante vers le bas du spectre audio :

1 1
X = —
C T 2mxf*C ~ 2mx20(Hz) x 470 (uF)

~ 16,93 2 (soit ~17 Q)
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B - Remplacement et configuration de la résistance de cathode (RK)

Pour extraire la tension requise de maniere stable sans perturber ou modifier le point de
polarisation initial du tube, nous allons substituer la résistance RK d'origine par une association en
série comprenant une résistance ajustable ou fixe R1 de 120 Ohms et une diode Zener de 5,1 Volts
(type BZV55B5V1).

Afin de garantir un excellent filtrage de la tension délivrée et de réduire de maniere drastique le
bruit blanc thermique intrinsequement généré par la diode Zener, un second condensateur de 470
HF - 16 volts est cablé en paralléele exacte sur celle-ci. La tension d'alimentation stable de 5,1 V
destinée au module transistorisé sera ainsi prélevée en toute sécurité directement aux bornes de
la diode Zener (voir figure 6).

Cathode  Remplacement
R1 de Rk-Ck
120
+ C1 +
D1 ——
BZV55B5V1 |470pF

Figure 6 : Remplacement de la charge de cathode

Cette **alimentation fantome** délivre 5,1 volts de 0 a 40 mA... La bande passante de |’étage final
est, du coté des basses fréquences, de plus, bien améliorée.

C - Conclusion

La conception de ce convertisseur de fréquence pour la bande des 31 metres montre qu'il est
possible d'allier simplicité de schéma, rigueur théorique et performances de réception.

L'échange interactif avec U'IA Gemini s'est avéré particulierement enrichissant : s'il a permis de
valider la cohérence spectrale du projet et les calculs de fréquence image, il a également mis en
lumiére l'importance d'un regard critique d'expert face aux analyses parfois parfaites dans la forme
mais erronées dans le fond (comme la mauvaise interprétation de la topologie de l'oscillateur).

Grace a la mise en ceuvre d'un oscillateur a couplage électronique (E.C.0.), a lintégration sur un
PCB compact a plan de masse continu dessiné sous KiCad, et a ’astuce d'une alimentation « fantéme
» prélevée sur la cathode du tube de puissance d'un récepteur ancien, ce montage s'insere tres
facilement dans un poste « Vintage ». Il offre ainsi une seconde jeunesse a nos vieux récepteurs
P.0. devenus muets, en leur ouvrant a nouveau les portes de la réception haute fréquence avec
une excellente stabilité.

Ressource publiée sur Culture Sciences de I’Ingénieur : https://sti.eduscol.education.fr/si-ens-paris-saclay
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The transition to more electric aircraft, driven by the strong goal of reaching net-zero carbon
emissions for civil aviation by 2050, is a growing challenge for industry and society. Such an evolution
towards greener aviation requires pushing the limits of conventional approaches and carrying out
transformations leading to new vehicle configurations with an innovative propulsion system, new
energy sources and efficient energy management. New research programs in Europe and beyond
offer new hybrid, all-electric, hydrogen, turboelectric, and potentially distributed concepts. The design
of this future generation of more electrically powered aircraft raises challenges not only of structure
and aerodynamics, but also of energy generation, storage and distribution (high voltage, high current,
AC/DC, ...), electrical architecture, thermal management, reliability, certification, sustainability and
more broadly of ground facilities and impact on air transport. All these topics will be discussed at the
conference.

Following the successful European conference held in Toulouse in February 2024, the organizers of
MEA2027 invite representatives from industry, research and agencies to contribute to this new
exciting edition in Bordeaux, and to share ideas, lessons learned, research results, and solutions
related to technological developments as well as to future concepts associated to more/all electrical
aircraft. Transport aircraft, light aircraft, urban mobility aircraft, unmanned aircraft, fixed wing as well
as rotorcraft will be considered, whether they are for commercial, military or private use. Lessons to
learn from other fields will also be addressed.

The 2-days program will mostly rely on presentations and highly interactive poster sessions, for which
you are invited to submit abstracts referring to a wide range of topics.



	Sommaire 121
	Editorial 121
	Parution
	Principe de fonctionnement de l’IRM
	L'IRM à très bas champ magnétique
	La tomographie : un outil pour les diagnostics médicaux
	Modèles de diffusion appliqués à l’imagerie médicale : augmentation de données et reconstruction d’images
	Échographie clinique ultraportable, fonctionnement et prototype d'une sonde ultrasonore à coût minime
	Mesurer l'activité cérébrale : principes et applications de l'EEG
	Conception électronique aidée par l’IA Gemini

	Case à cocher 25: Off
	Champ de texte 18: 
	Case à cocher 11: Off
	Champ de texte 9: 
	Champ de texte 10: 
	Case à cocher 4: Off
	Champ de texte 4: 
	Champ de texte 19: 
	Champ de texte 2: 
	Case à cocher 7: Off
	Champ de texte 13: 
	Case à cocher 5: Off
	Case à cocher 2: Off
	Case à cocher 21: Off
	Champ de texte 3: 
	Champ de texte 14: 
	Case à cocher 14: Off
	Champ de texte 7: 
	Champ de texte 12: 
	Case à cocher 19: Off
	Champ de texte 8: 
	Case à cocher 16: Off
	Champ de texte 15: 
	Case à cocher 8: Off
	Champ de texte 11: 
	Case à cocher 10: Off
	Case à cocher 15: Off
	Case à cocher 12: Off
	Case à cocher 18: Off
	Case à cocher 22: Off
	Champ de texte 24: 
	Champ de texte 5: 
	Case à cocher 27: Off
	Champ de texte 23: 
	Case à cocher 13: Off
	Champ de texte 16: 
	Case à cocher 23: Off
	Champ de texte 17: 
	Case à cocher 6: Off
	Champ de texte 20: 
	Champ de texte 21: 
	Case à cocher 24: Off
	Case à cocher 20: Off
	Case à cocher 9: Off
	Champ de texte 22: 
	Case à cocher 3: Off
	Case à cocher 17: Off
	Case à cocher 26: Off
	Champ de texte 6: 
	0.178: 
	0.103: 
	0.0: 
	0.86: 
	0.53: 
	pbs@ARFix@4: 
	0.191: 
	0.188: 
	0.156: 
	0.172: 
	0.177: 
	0.198: 
	0.33: 
	0.18: 
	0.118: 
	0.25: 
	0.32: 
	0.4: 
	0.121: 
	0.2: 
	0.107: 
	0.171: 
	0.159: 
	0.182: 
	0.43: 
	0.1: 
	0.21: 
	0.64: 
	0.45: 
	0.65: 
	0.50: 
	0.132: 
	0.173: 
	0.91: 
	0.20: 
	0.120: 
	0.128: 
	0.39: 
	0.135: 
	0.94: 
	0.74: 
	0.151: 
	0.71: 
	0.46: 
	0.96: 
	0.200: 
	0.36: 
	0.160: 
	0.101: 
	0.137: 
	0.31: 
	0.62: 
	0.131: 
	0.100: 
	0.22: 
	0.75: 
	0.66: 
	0.88: 
	0.158: 
	0.90: 
	pbs@ARFix@7: 
	0.148: 
	0.110: 
	0.142: 
	0.72: 
	0.29: 
	0.186: 
	0.30: 
	0.67: 
	0.184: 
	0.16: 
	0.152: 
	0.197: 
	0.141: 
	0.79: 
	0.82: 
	0.48: 
	0.77: 
	0.12: 
	0.161: 
	0.127: 
	0.134: 
	0.80: 
	pbs@ARFix@10: 
	0.8: 
	0.126: 
	0.61: 
	0.98: 
	0.189: 
	0.105: 
	0.40: 
	0.109: 
	0.123: 
	0.168: 
	0.102: 
	0.3: 
	0.119: 
	0.192: 
	0.108: 
	0.81: 
	0.138: 
	0.76: 
	0.106: 
	0.97: 
	0.56: 
	0.52: 
	0.13: 
	0.124: 
	0.55: 
	0.146: 
	0.175: 
	0.68: 
	0.190: 
	anm0: 
	0.69: 
	0.145: 
	0.117: 
	0.115: 
	0.167: 
	pbs@ARFix@9: 
	0.155: 
	0.196: 
	0.174: 
	0.130: 
	0.176: 
	0.104: 
	0.111: 
	0.78: 
	0.70: 
	0.194: 
	0.143: 
	0.87: 
	0.51: 
	0.89: 
	0.144: 
	0.35: 
	0.166: 
	0.169: 
	0.24: 
	0.125: 
	0.38: 
	0.114: 
	0.150: 
	0.181: 
	0.42: 
	0.170: 
	pbs@ARFix@6: 
	0.99: 
	0.84: 
	0.63: 
	0.58: 
	0.9: 
	0.73: 
	0.10: 
	0.28: 
	0.54: 
	0.179: 
	0.113: 
	0.147: 
	0.195: 
	0.83: 
	0.193: 
	0.34: 
	0.133: 
	0.15: 
	0.19: 
	0.129: 
	0.154: 
	0.85: 
	0.60: 
	0.92: 
	0.185: 
	0.49: 
	0.26: 
	0.149: 
	0.139: 
	pbs@ARFix@8: 
	0.7: 
	0.14: 
	pbs@ARFix@2: 
	0.47: 
	0.17: 
	0.59: 
	0.6: 
	0.183: 
	0.187: 
	0.44: 
	0.41: 
	0.165: 
	pbs@ARFix@1: 
	0.157: 
	0.57: 
	pbs@ARFix@5: 
	0.116: 
	0.37: 
	pbs@ARFix@11: 
	0.164: 
	0.180: 
	0.112: 
	0.122: 
	0.199: 
	0.93: 
	0.136: 
	0.163: 
	0.23: 
	0.140: 
	0.162: 
	0.153: 
	pbs@ARFix@3: 
	0.95: 
	0.11: 
	0.27: 
	0.5: 
	Champ de texte 111ecn7d46gnq6p27: 
	Case à cocher 81ecn7d46gnq6p20: Off
	Champ de texte 161ecn7d46gnq6p4: 
	Champ de texte 31ecn7d46gnq6p14: 
	Champ de texte 131ecn7d46gnq6p6: 
	Champ de texte 81ecn7d46gnq6p17: 
	Champ de texte 61ecn7d46gnq6p25: 
	Champ de texte 51ecn7d46gnq6p33: 
	Case à cocher 171ecn7d46gnq6p30: Off
	Case à cocher 151ecn7d46gnq6p29: Off
	Case à cocher 31ecn7d46gnq6p32: Off
	Champ de texte 101ecn7d46gnq6p18: 
	Champ de texte 121ecn7d46gnq6p26: 
	Champ de texte 71ecn7d46gnq6p2: 
	Case à cocher 21ecn7d46gnq6p10: Off
	Case à cocher 111ecn7d46gnq6p12: Off
	Champ de texte 21ecn7d46gnq6p31: 
	Case à cocher 131ecn7d46gnq6p9: Off
	Champ de texte 151ecn7d46gnq6p15: 
	Champ de texte 141ecn7d46gnq6p7: 
	Case à cocher 51ecn7d46gnq6p8: Off
	Case à cocher 141ecn7d46gnq6p11: Off
	Case à cocher 91ecn7d46gnq6p28: Off
	Case à cocher 41ecn7d46gnq6p24: Off
	Case à cocher 121ecn7d46gnq6p13: Off
	Champ de texte 171ecn7d46gnq6p3: 
	Case à cocher 71ecn7d46gnq6p19: Off
	Case à cocher 161ecn7d46gnq6p21: Off
	Champ de texte 91ecn7d46gnq6p1: 
	Champ de texte 41ecn7d46gnq6p5: 
	Case à cocher 61ecn7d46gnq6p16: Off
	Case à cocher 101ecn7d46gnq6p23: Off


